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INTRODUCTION

La possibilité de détecter des phénomènes physiques, chimiques ou biologiques est un
enjeu majeur dans différents domaines d’application, ceci afin d’offrir une bonne qualité
de vie aux habitants de notre planète. L’être humain se sert d’outils d’analyses, appelés
capteurs, afin de générer une interface entre lui et ces phénomènes pour pouvoir réagir
lorsque la situation l’exige, et il cherche constamment à améliorer ces performances pour
parfaire son bien être ou celui d’autrui. En effet, dans le domaine de la santé par exemple,
l’utilisation de capteurs pouvant détecter de plus en plus sensiblement des molécules,
permettrait de diagnostiquer d’une manière de plus en plus précoce certaines maladies,
afin de traiter des patients plus rapidement, augmentant ainsi leurs chances de guérison.
Également, la possibilité de détecter en faible quantité des polluants dans l’air, dans
l’eau ou dans la terre, préviendrait certaines catastrophes écologiques et diminuerait les
contaminations d’individus soumis à des risques biologiques.

Dans une volonté de toujours en améliorer les performances, le marché mondial des
capteurs a été estimé à plus de 166 milliards de dollars en 2019 et devrait atteindre plus
de 345 milliards de dollars d’ici 2028, avec un taux de croissance annuel de 8,9 % [1].
Cependant, avec l’apparition de la COVID-19 en novembre 2019 à Wuhan, en Chine, et
la pandémie qui a suivi de par sa propagation dans le monde, la demande de biocapteurs
optiques pourrait faire croître ce marché à un taux de croissance annuel de plus de 14 %
au cours de la période de 2021 à 2024 [2].

Les biocapteurs optiques se basent sur l’interaction entre la lumière et la molécule à
détecter, qu’elle soit gazeuse ou en solution. De plus, la réalisation de circuits intégrés
optiques permet la fabrication de nombreux capteurs optiques intégrés rendus compacts
et robustes, à l’aide de procédés technologiques comme la photolithographie [3]. De nom-
breuses études visent à répondre au besoin d’une détection rapide de molécules cibles en
faible quantité, et l’utilisation de transducteurs optiques exploitant le domaine du proche
infrarouge offre des résultats plus intéressants.

Parmi ces transducteurs optiques intégrés, l’utilisation de micro-résonateurs a déjà
permis d’augmenter la sensibilité des capteurs optiques en comparaison avec les systèmes
interférométriques, tout en exploitant l’avantage que possède l’utilisation de l’optique
intégrée en réduisant la taille des dispositifs. De plus, avec l’augmentation de la sensibilité
des capteurs à base de micro-résonateurs, la quantité de molécules à prélever peut être
réduite selon la situation.
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La grande majorité de ces dispositifs est fabriquée à base de matériaux massifs, comme
des polymères ou des semi-conducteurs. Ces derniers exploitent le phénomène d’interaction
entre la partie évanescente de l’onde se propageant dans le guide d’onde avec les molécules
présentes dans le milieu de détection. Le principe de détection et de quantification des
molécules passe par l’analyse du décalage d’un pic de résonance, induit par la variation de
l’indice effectif de la structure, elle-même induite par la présence de molécules à détecter.
Il existe par ailleurs deux types de détection : la détection homogène et la détection
surfacique.

Le principe de détection homogène consiste à détecter les molécules réparties dans un
milieu de détection, pouvant être un liquide ou un gaz. Ce type de détection, appliqué
aux micro-résonateurs, a été démontré pour la détection de molécules en faible concen-
tration. Cependant, ce type de détection est limité par la non-possibilité d’effectuer une
détection sélective, car le décalage d’un pic de résonance est dû à la présence de toutes les
molécules présentes dans le milieu de détection, sans faire de distinction entre les diffé-
rents individus. Pour palier à cette contrainte, des études se sont par la suite portées sur
l’exploitation de la détection surfacique. En ce qui concerne ce type de détection, la sur-
face du transducteur est fonctionnalisée par des récepteurs appropriés, qui sont capables
de capter des molécules cibles et de les immobiliser par des liaisons covalentes. Ainsi,
seules les molécules greffées influencent l’indice effectif des micro-résonateurs et donc pro-
voquent le décalage des pics de résonance, rendant ainsi le capteur sélectif après rinçage
de sa surface pour éliminer l’influence d’une possible détection homogène. Des études ont
montré l’amélioration de la sensibilité des capteurs optiques à base de micro-résonateurs
en exploitant la détection surfacique. De plus, la plupart des matériaux massifs, utilisés
dans la fabrication de ces composants, peut être facilement fonctionnalisée et permet le
greffage d’une grande variété de molécules cibles. Néanmoins, la détection ne se faisant
plus qu’à la surface du transducteur optique, à l’aide de la partie évanescente de la lumière
qui interagit avec les molécules, elle est par conséquent limitée par sa surface spécifique
et donc aux dimensions des guides d’onde.

Toujours afin d’augmenter la sensibilité des capteurs, l’utilisation d’un matériau na-
nostructuré qu’est le silicium poreux a permis la détection de molécules dans le cœur des
guides d’onde de par l’interaction directe avec le signal optique qui s’y propage, et non
plus avec son onde évanescente comme c’est le cas avec les matériaux massifs. Ainsi, il
a été possible d’exploiter une plus grande surface spécifique grâce aux trous d’air appa-
raissant lors de la fabrication de ce matériau, appelés pores, permettant l’infiltration des
molécules à détecter dans ces derniers, ce qui a grandement augmenté la sensibilité des
capteurs optiques. D’autres intérêts ont été découverts concernant ce matériau, comme
sa porosité ajustable, et donc son indice de réfraction, permettant la fabrication de struc-
tures guidantes complexes, et sa bio-compatibilité après un traitement thermique visant
à stabiliser la structure. Ce dernier point a par ailleurs été exploité afin de fonctionnaliser
la surface des transducteurs optiques pour l’utilisation de la détection surfacique. Cepen-
dant, il s’avère que ce type de matériau présente de fortes pertes de propagation optiques,
diminuant ainsi la possibilité de détecter de très faibles quantités de molécules.

Dans un objectif de toujours améliorer les performances des capteurs optiques à base
de micro-résonateurs, les travaux de cette thèse portent sur la réalisation d’une structure
hybride à base de silicium poreux et de polymères, ceci afin de profiter des avantages
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respectifs de ces deux matériaux tout en espérant repousser leurs limites respectives dans
le domaine de la détection de molécules cibles. Une comparaison en terme de performances
dans le domaine de la biodétection est également effectuée avec des micro-résonateurs en
silicium poreux seuls.

Ce mémoire est structuré en cinq chapitres pour finir par une conclusion et une pers-
pective sur le travail accompli. En ce qui concerne les chapitres :

— Le premier chapitre porte sur la définition des capteurs dans les différents domaines
dont ils trouvent leurs applications. Un intérêt tout particulier est apporté aux
capteurs à base de transducteurs optiques pour la détection de molécules cibles, en
séparant la détection homogène et la détection surfacique. Un état de l’art présente
ensuite les performances en terme de détection des différentes configurations de
telles technologies.

— Le Chapitre 2 introduit les principes fondamentaux de la physique appliquée à
l’optique dans le but de permettre la propagation de la lumière dans un guide
d’onde. Le principe de fonctionnement des micro-résonateurs est ensuite détaillé
afin d’extraire des caractéristiques d’intérêt, qui permettent d’optimiser la réponse
spectrale de la structure. Enfin, une présentation du principe de détection de mo-
lécules à l’aide de micro-résonateurs est effectuée, pour finir par la définition des
paramètres de performances, ainsi que les méthodes d’optimisation dans le cas de
ce type de transducteur.

— La fabrication de micro-résonateurs en silicium poreux est détaillée dans le troi-
sième chapitre. Pour commencer, la réalisation du matériau par anodisation élec-
trochimique est présentée, ainsi que la méthode visant à contrôler la porosité des
couches, et donc leur indice de réfraction. Dans un souci d’élaborer des structures
composées de couches réalisées successivement, une étude est effectuée pour déter-
miner l’influence qu’ont les couches poreuses entre-elles lors de leurs réalisations.
Les paramètres de fabrication et les dimensions des guides d’onde sont ensuite op-
timisés avant de procéder à la conception de micro-résonateurs en silicium poreux.
Les structures sont ensuite caractérisées physiquement et optiquement pour valider
la réalisation technologique.

— La méthode de fonctionnalisation du silicium poreux pour permettre le greffage
de BSA (pour Bovin Serum Albumin) dans une optique de détection surfacique de
cette dernière est présentée dans le Chapitre 4. Les paramètres de fabrication des
micro-résonateurs en silicium poreux sont optimisés et une évaluation des perfor-
mances en sensibilité et en limite de détection est effectuée après caractérisations
optiques des transducteurs.

— Le cinquième et dernier chapitre détaille le procédé de fabrication de micro-résonateurs
hybrides à base de silicium poreux et de polymères. La simulation de la propaga-
tion optique dans une telle structure est tout d’abord effectuée afin d’isoler les
tolérances à la fois sur une différence d’indice de réfraction entre les matériaux
et sur les principaux désalignements pouvant apparaître entre les guides d’onde
lors de leur fabrication. Les micro-résonateurs hybrides sont ensuites caractérisés
physiquement et optiquement pour valider la réalisation technologique.
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1.1. DESCRIPTION D’UN CAPTEUR

Le développement de capteurs continue d’augmenter pour permettre différentes ap-
plications dans plusieurs domaines, parmi lesquels font partie la défense, l’environnement
ou la santé. De plus en plus, ces capteurs doivent permettre une détection rapide, di-
recte et sans marquage, le tout en restant facile d’utilisation pour satisfaire les attentes
des utilisateurs. On définit un capteur selon le phénomène qu’il est capable de détecter,
qu’il soit chimique (comme le pH), biologique (comme la concentration de molécules dans
une matrice biologique) ou physique, dont fait partie l’optique (comme la luminosité) par
exemple.

La branche des capteurs optiques présente de nombreux avantages ainsi que de bonnes
performances en terme de détection. Dans cette thèse, nous nous intéresserons aux cap-
teurs optiques permettant la détection d’une faible concentration de molécules spécifiques.
Un intérêt est apporté aux capteurs à base de transducteurs optiques intégrés, plus par-
ticulièrement aux micro-résonateurs pour leur potentiel de miniaturisation.

Ce chapitre introduit les définitions des termes spécifiques aux capteurs, plus particu-
lièrement les capteurs optiques pour des applications de détection biologique ou organique,
communément appelés biocapteurs. Nous présenterons ensuite un état de l’art des diffé-
rentes configurations de transducteurs optiques qui les composent en présentant leurs
performances en terme de détection. Cet état de l’art nous permettra ensuite d’isoler la
structure que nous étudierons pour le reste de la thèse.

1.1 Description d’un capteur
Un capteur, dont la chaîne de mesure est représentée en Figure 1.1 est un dispositif

servant à détecter ou quantifier différents phénomènes.

Figure 1.1 – Chaîne de mesure d’un capteur.

Ces phénomènes, appelés mesurandes, peuvent être physiques [4], [5], chimiques [6],
[7], ou encore biologiques [8], [9] et correspondent à des grandeurs particulières soumises
à mesurage.

Un capteur est constitué d’un transducteur dont le rôle est de convertir un signal
d’intêret en un autre, plus mesurable. La dénomination du capteur dépend de la nature
du signal d’intérêt modifié par le transducteur. Pour les signaux physiques, on parle alors
par exemple de capteurs électriques [10], [11] magnétiques [12], [13] ou optiques [14], [15].

Il existe deux types de transducteurs selon son besoin ou non d’un signal d’entrée pour
fonctionner, on parle alors de transducteurs passifs [16], [17], ou actifs [18], [19].

Des perturbations peuvent apparaître, agissant sur le signal physique ou le transduc-
teur, qui viennent perturber la grandeur physique mesurée et limitent les performances
du capteur. Il est donc important d’effectuer un traitement du signal physique exploitable
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CHAPITRE 1. ÉTAT DE L’ART

après l’avoir détecté au moyen d’un détecteur, ceci pour pouvoir réduire l’impact de ces
perturbations.

Pour analyser la grandeur mesurée, un appareil de mesure est utilisé et peut posséder
un dispositif d’affichage pour faciliter l’observation.

1.2 Description d’un biocapteur à base de transduc-
teur optique

Dans cette thèse, nous serons amenés à concevoir un biocapteur optique dont la chaîne
de mesure est schématisée en Figure 1.2. Un signal optique est envoyé dans le transducteur
optique qui, de part une interaction lumière-matière avec les biomarqueurs, est modifié.
Dans le cadre d’une biodétection, on distingue principalement deux modes de détection :
homogène et surfacique, selon si le mesurande est présent dans la matrice biologique ou
greffé en surface à l’aide d’un biorécepteur. Leurs principes sont décrits en Section 1.2.4.

Figure 1.2 – Chaîne de mesure d’un biocapteur optique, avec des biomarqueurs comme
mesurandes.

Un détecteur permet de récupérer le signal optique en sortie du transducteur. La gran-
deur physique d’intérêt peut alors être mesurée, comme l’intensité de la lumière transmise,
qui va varier avec la présence de mesurande dans le milieu de détection. Après divers trai-
tements du signal, il est alors possible de remonter à la valeur souhaitée, par exemple,
la concentration de biomarqueurs après un étalonnage effectué à partir de concentrations
connues.

1.2.1 Définition d’un transducteur optique
Un transducteur est un dispositif capable de convertir ou de modifier un signal phy-

sique en un autre. On parle de transducteur optique lorsque le signal physique à convertir
ou à modifier est un rayonnement optique, comme par exemple une source laser émettant
à une longueur d’onde définie ou sur un intervalle de longueurs d’onde. Le signal phy-
sique qui va être détecté peut être par exemple un signal optique qui sera modifié par le
transducteur, comme la transmission de la lumière, ou un signal électrique, comme pour
les photorécepteurs. Nous nous intéressons dans cette thèse à la modification du rayon-
nement optique sur un intervalle de longueur d’onde en un signal optique transmis par
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1.2. DESCRIPTION D’UN BIOCAPTEUR À BASE DE TRANSDUCTEUR
OPTIQUE

le transducteur. En effet, le transducteur assure la transmission du signal optique qui se
verra modifié, selon la présence ou non de biomarqueurs, de part la variation de l’indice de
réfraction du milieu de détection. Le détecteur permet la mesure de l’intensité du signal
optique sur cette même plage de longueur d’onde.

1.2.2 Définition d’un biomarqueur
Dans le domaine de la santé, on définit le mesurande comme un biomarqueur. Il s’agit

d’un indicateur biologique ou organique mesurable qui permet d’identifier une pathologie
de par sa présence ainsi que sa quantité dans une matrice biologique, qui peut être un
liquide ou un gaz servant de milieu de détection. Il existe différents types de biomarqueurs
spécifiques selon ce que l’on souhaite détecter. Il peut s’agir par exemple de virus, de
protéines, de fragment d’ADN (pour acide désoxyribonucléique) ou de molécules volatiles.

1.2.3 Définition d’un biorécepteur
Un biorécepteur est une molécule qui permet le greffage d’un biomarqueur spécifique

dont on dit qu’il a une affinité avec le biorécepteur associé. On parle de spécificité lorsque
l’on s’intéresse à la capacité qu’a un biorécepteur à capter un biomarqueur d’intérêt et
pas à un autre. L’affinité, quant à elle, est la capacité qu’a le biomarqueur à se gref-
fer naturellement sur le biorécepteur associé. Il existe principalement trois catégories de
biorécepteurs :

— Les anticorps qui sont des protéines spécialisées dans la reconnaissance de molécules
étrangères à un organisme.

— Les ADN sondes qui sont des brins d’ADN, support de l’information génétique
présente dans presque toutes les cellules et qui vont s’associer avec des brins d’ADN
complémentaires.

— Les aptamers qui sont des biorécepteurs créés artificiellement afin que leur structure
présente une forte affinité avec un biomarqueur d’intérêt.

1.2.4 Détection de biomarqueurs
Dans le cadre des capteurs optiques, la présence des biomarqueurs dans le milieu de

détection va induire une variation de grandeurs physiques, comme l’intensité de la lumière
transmise, et qui permet de remonter jusqu’à la concentration de biomarqueurs détectés.
Dans cette thèse, nous nous intéresserons aux capteurs optiques détectant une variation
de concentration de biomarqueurs en fonction de la variation de la longueur d’onde de
résonance d’un micro-résonateur.

Il existe différentes méthodes pour détecter des biomarqueurs qui sont résumées en
Figure 1.3. Les biomarqueurs peuvent être soit en solution, soit greffés sur la surface
du transducteur. On distingue alors la détection homogène (Figure 1.3.a)) où les bio-
marqueurs sont directement détectés sans passer par un biorécepteur, et la détection
surfacique sans (Figure 1.3.b)) et avec marquage (Figure 1.3.c)) où les biomarqueurs sont
greffés à un biorécepteur. Pour la détection avec marquage, les biomarqueurs sont ensuite
captés par un second dont le rôle est de faciliter la visualisation de leur présence. Cette
section détaille ces types de détection ainsi que leurs applications dans le domaine de la
biodétection optique.
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Figure 1.3 – Différentes méthodes de détection des biomarqueurs : a) Détection homo-
gène ; b) Détection surfacique sans marquage ; c) Détection surfacique avec marquage.

1.2.4.1 Détection homogène

La méthode de détection homogène, présentée en Figure 1.3.a), consiste à détecter
les biomarqueurs dans un milieu de détection. Cette méthode est très utile lorsqu’il est
possible d’isoler le biomarqueur à détecter afin d’empêcher que la présence d’impuretés ne
viennent perturber la mesure souhaitée, sans avoir recours à un biorécepteur pour capter le
biomarqueur spécifique. Dans le cas des biocapteurs optiques, elle est utilisée notamment
pour caractériser des transducteurs optiques en utilisant des molécules en solution dont
on connait la variation d’indice de réfraction avec la concentration, par exemple le sel ou
le glucose [20].

1.2.4.2 Détection surfacique sans et avec marquage

Ces modes de détection, présentés respectivement en Figure 1.3.b) et Figure 1.3.c),
consistent à détecter la présence d’un biomarqueur par le biais d’un ou deux biorécepteurs.
Le premier sert au greffage des biomarqueurs spécifiques après leur fonctionnalisation sur
le transducteur, tandis que le second capte les biomarqueurs spécifiques. Dans la plu-
part des cas, ce second biorécepteur, également appelé marqueur, possède des propriétés
facilitant sa détection, comme des propriétés colorantes, luminescentes ou fluorescentes.
Cependant, l’utilisation de deux biorécepteurs rend la détection contraignante, puisqu’il
faut utiliser deux biorécepteurs avec une affinité pour le même biomarqueur spécifique, et
possédant tous deux des propriétés différentes, l’un devant pouvoir être fonctionnalisé sur
le transducteur, et l’autre devant posséder des propriétés pour faciliter sa détection. De ce
fait, il est préférable d’utiliser une méthode de détection sans marquage. De plus, l’affinité
que possède un biorécepteur avec son biomarqueur spécifique ne contraint pas à isoler au
préalable ce dernier comme dans le cas d’une détection homogène. Dans cette thèse, nous
utiliserons la détection surfacique sans marquage lors de l’étude des performances de nos
biocapteurs optiques.

1.3 Performances d’un capteur
Les performances d’un capteur sont étudiées en observant la relation entre la valeur

réelle du mesurande, par exemple la concentration de biomarqueurs en solution et la gran-
deur physique mesurée. Dans le cas d’un capteur optique, cela peut être par exemple la
longueur d’onde de résonance d’un micro-résonateur qui varie notamment avec le chan-
gement d’indice de réfraction du milieu de détection, induit par la présence des biomar-
queurs. Cela permet alors d’établir une courbe de calibration dont un exemple est illustré
en Figure 1.4.a).
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Figure 1.4 – Extraction des paramètres de performance d’un capteur : a) Exemple d’une
courbe de calibration d’un capteur ; b) Estimation de l’incertitude sur la grandeur mesurée.

Il est possible à partir de cette figure, d’en extraire plusieurs paramètres :
— La plage de linéarité, qui correspond à un intervalle dans la courbe de calibra-

tion dans lequel la grandeur physique mesurée varie proportionnellement avec le
mesurande.

— La sensibilité S, qui représente le rapport dans une zone linéaire entre la variation
de la grandeur physique mesurée et la variation de mesurande, donnant ainsi la
relation suivante :

S = ∂(Grandeur physique)
∂(Mesurande) . (1.1)

— L’incertitude sur la valeur mesurée (Figure 1.4.b)), qui correspond à la dispersion
des valeurs de la grandeur physique mesurée en fonction du nombre de mesure, et
permettant d’en évaluer l’écart-type moyen σ de la valeur mesurée.

— La limite de détection LD, qui représente la plus faible variation de la grandeur
physique mesurée de paramètre détectable, correspondant au rapport entre le triple
de l’écart-type moyen σ de la valeur mesurée et la sensibilité S [21], [22] :

LD = 3σ
S . (1.2)

— La plage de mesure, qui correspond à l’intervalle de détection possible par le cap-
teur.

1.4 État de l’art sur les biocapteurs à base de trans-
ducteur optique dans le proche infrarouge

Dans cette partie, un état de l’art des principaux biocapteurs à base de transducteur
optique est proposé. Nous définissons un biocapteur comme un dispositif mesurant la
présence de composés organiques, de gaz, d’ions ou de bactéries [23]. Nous distinguerons
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les transducteurs optiques intégrés des non-intégrés selon s’ils sont développés avec des
procédés de fabrication similaires à la micro-électronique. Cet état de l’art présente des
transducteurs couramment utilisés ou commercialisés, ainsi que les principales techniques
de biodétection optique.

Nous nous intéresserons à deux des caractéristiques de performances précédemment
présentées :

— La sensibilité S, que nous exprimerons en nm/UIR (unité d’indice de réfraction) ou
en nm/(µg/mL) (unité de concentration) pour la détection homogène, ou également
en nm/(pg/mm2) (unité de masse surfacique) pour la détection surfacique.

— La limite de détection LD, que nous exprimerons en UIR ou en µg/mL pour la
détection homogène, ou également en pg/mm2 pour la détection surfacique.

Lorsque cela s’avère possible, les unités sont converties pour une meilleure lisibilité et
améliorer la pertinence des comparaisons entre ces valeurs. Les valeurs converties seront
exprimées en gras dans les tableaux résumant les performances des biocapteurs.

Nous distinguons deux types de matériaux pour la biodétection optique : les matériaux
massifs, comme les polymères, où les biomarqueurs vont rester à la surface du matériau,
et les matériaux poreux, comme le silicium poreux par exemple, où les biomarqueurs vont
infiltrer le matériau, ce qui augmentera la surface spécifique de détection [24], [25]. Une
visualisation de la différence de la surface de détection entre les matériaux massifs et les
matériaux poreux est schématisé en Figure 1.5 pour la détection surfacique.

Figure 1.5 – Visualisation de la différence entre les matériaux massifs et poreux en terme
de biodétection : a) Détection surfacique à l’aide d’un matériau massif ; b) Détection
surfacique à l’aide d’un matériau poreux.

1.4.1 Les transducteurs optiques non-intégrés
Les technologies présentées en optique non-intégrée dans cette section sont la réso-

nance plasmonique de surface (SPR, pour Surface Plasmon Resonance), la diffusion Ra-
man exaltée par effet de surface (SERS, pour Surface-Enhanced Raman Scattering) et les
microsphères.

1.4.1.1 La résonance plasmonique de surface

La SPR est un phénomène physique d’interaction lumière-matière, dont une représen-
tation pour la détection surfacique est schématisée en Figure 1.6. Elle repose sur l’excita-
tion de plasmons de surface, des oscillations de charges existant à l’interface entre deux
matériaux, par un signal optique traversant un prisme diélectrique, la plupart du temps
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en verre, et se réfléchissant sur une surface métallique, dans la plupart des cas en or,
fonctionnalisée pour permettre le greffage de biorécepteurs.

Figure 1.6 – Schéma du principe de la résonance plasmonique de surface pour une
détection surfacique de biomarqueurs spécifiques. Dans le cas d’une détection homogène,
les biorécepteurs ne sont pas présents et les biomarqueurs sont en solution dans le milieu
de détection.

Pour un angle d’incidence précis θresi , appelé angle de résonance, l’intensité du faisceau
lumineux réfléchi devient minimum. La présence de biomarqueurs greffés sur la surface
métallique induit une variation de l’indice de réfraction, qui provoque une variation de
l’angle réfléchi du signal optique. Ainsi, en quantifiant le décalage de l’angle de résonance
∆θres, il devient possible de déterminer la concentration de molécules captées par les bio-
récepteurs.

La technologie a été exploitée la première fois pour des applications de détections bio-
logiques en 1983 par B. Liedberg et al. [26]. Depuis, les biocapteurs optiques basés sur
la SPR, comme le Biacore T200 [27], sont commercialisés par plusieurs firmes internatio-
nales et représentent une grande part du marché des biocapteurs à base de transduteurs
optiques non intégrés. Actuellement, les meilleurs biocapteurs SPR conventionnels per-
mettent d’obtenir une performance en LD théorique de 10−7 UIR [28], [29]. En 2018, W.
Wu et al. [27] obtiennent une LD de l’aflatoxine B1 (AFB1) de 0,19 ng/mL en détection
surfacique. De nouvelles configurations ont été développées depuis, comme les biocapteurs
SPR à fibre de cristal photonique (PCF, pour Photonic Crystal Fiber) qui, bien que n’of-
frant pas de meilleures performances en LD, au maximum de 3,5.10−6 UIR [30], a permis
de miniaturiser le transducteur. En 2020, L. Zeni et al. [31] obtiennent avec cette confi-
guration une LD de la toxine infliximab (IFX) de 23,5 ng/mL en détection surfacique.
Depuis quelques années, d’autres matériaux que l’or comme surface réfléchissante ont été
étudiés comme le cuivre pour la configuration conventionnelle présentée en Figure 1.6,
amenant la LD de la toxine HT-2 à 0,5 fg/mL en détection surfacique [32], ou l’argent
pour la convention PCF-SPR, amenant la LD de l’immunoglobulines G (IgG) à 40 ng/mL
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en détection surfacique [33]. Les performances de ces biocapteurs sont présentées dans le
Tableau 1.1.

Tableau 1.1 – État de l’art des performances des biocapteurs SPR.

Détection Configuration Biomarqueur Matériau LD Année Référence
Surfacique Conventionnelle ... Au 10−7 UIR 2008 [28]

(massif)
Surfacique Conventionnelle ... Au 10−7 UIR 2009 [29]

(massif)
Surfacique Conventionnelle AFB1 Au 1,9.10−4 µg/mL 2018 [27]

(massif) 0,19 ng/mL
Surfacique PCF-SPR ... Au 3,5.10−6 UIR 2018 [30]

(massif)
Surfacique PCF-SPR IFX Au 2,35.10−2 µg/mL 2020 [31]

(massif) 23,5 ng/mL
Surfacique PCF-SPR IgG Ag 4,0.10−2 µg/mL 2018 [33]

(massif) 40 ng/mL
Surfacique Conventionnelle Toxine HT-2 Cu 5,0.10−10 µg/mL 2019 [32]

(massif) 0,5 fg/mL

1.4.1.2 La diffusion Raman exaltée par effet de surface

La spectroscopie Raman est une spectroscopie vibrationnelle très peu sensible, limi-
tant l’analyse de biomarqueurs à de fortes concentrations. La SERS, dont un schéma est
représenté en Figure 1.7, correspond à l’exaltation de la signature Raman, c’est-à-dire à
une amplification importante de l’intensité des pics du spectre Raman, par la présence
de biomarqueurs sur une surface métallique nanostructurée (principalement de l’or ou de
l’argent) déposée sur un substrat de silicium. Cet effet fut observé par M. Fleischmann
et al. [34] en 1974 grâce à l’amplification de l’intensité des pics du spectre Raman de la
pyridine absorbée à la surface d’une électrode d’argent.

Figure 1.7 – Schéma du principe de la diffusion Raman exaltée par effet de surface : a)
Technique Raman ; b) Technique SERS.

Utilisée dans de nombreux laboratoires de chimie, cette technologie permet de détec-
ter facilement la présence de plusieurs biomarqueurs différents contenus dans un même
échantillon. En utilisant des nanoparticules d’or, Z. Wang et al. obtiennent en 2019 une
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LD pour la détection de la cytokine interleukine 8 (IL-8) respectivement de 6,04 pg/mL
dans une solution tampon de phosphate salin et de 6,88 pg/mL dans du sérum humain
[35]. En 2020, M. Hou et al. obtiennent une LD de 2,44 pg/µL pour la détection de
vésicule extracellulaire (EVs) [36]. En 2018, en utilisant des nanoparticules d’argent, P.
Zheng et al. et L. Yang et al. obtiennent respectivement une LD de 0,6 pg/mL pour
la détection de nitrine [37] et une LD de 0,23 pg/mL pour la détection de antigène pros-
tatique spécifique (PSA, , pour Prostate-Specific Antigen)[38]. En 2021, A. Ouhibi et
al. obtiennent une LD de 0,1 µg/L pour la détection surfacique de PSA, en utilisant des
nanoparticules d’argent déposées sur des nanofils de silicium [39]. Depuis quelques années,
le silicium poreux est utilisé comme substrat pour la détection de R6G, en utilisant des
nanoparticules d’argent comme biorécepteurs par exemple. J. Wang et al., M. Skrabic
et al. et D. Ge et al. obtiennent respectivement une LD de 1 pM (2,09.10−12 µg/mL) [40]
en 2018, de 50 nM (1,04.10−7 µg/mL) [41] en 2019 et de 10 pM (2,09.10−11 µg/mL) [42]
en 2020. Ces derniers résultats montrent bien l’augmentation des performances en terme
de LD en utilisant un matériau poreux plutôt qu’un matériau massif. Les performances
de ces biocapteurs sont présentées dans le Tableau 1.2.

Tableau 1.2 – État de l’art des performances des biocapteurs SERS.

Détection Biomarqueur Matériau LD Année Référence
Surfacique IL-8 Au sur Si 6,04.10−6 µg/mL 2019 [35]

(massif) 6,04 pg/mL
Surfacique IL-8 Au sur Si 6,88.10−6 µg/mL 2019 [35]

(massif) 6,88 pg/mL
Surfacique EVs Au sur Si 2,44.10−3 µg/mL 2020 [36]

(massif) 2,44 pg/µL
Surfacique Nitrine Ag sur Si 6,0.10−7 µg/mL 2018 [37]

(massif) 0,6 pg/mL
Surfacique PSA Ag sur Si 2,3.10−7 µg/mL 2018 [38]

(massif) 0,23 pg/mL
Surfacique PSA Ag sur Si 1,0.10−4 µg/mL 2021 [39]

(massif) 0,1 µg/L
Surfacique R6G Ag sur Si 2,09.10−12 µg/mL 2018 [40]

(poreux) 1 pM
Surfacique R6G Ag sur Si 1,04.10−7 µg/mL 2019 [41]

(poreux) 50 nM
Surfacique R6G Ag sur Si 2,09.10−11 µg/mL 2020 [42]

(poreux) 10 pM

1.4.1.3 Les microsphères

Les microsphères (MS), dont une illustration est présentée en Figure 1.8, sont des billes
principalement fabriquées en silice, soudées au bout d’une fibre optique et couplées dans la
majeur partie des cas à une autre fibre optique qui propage la lumière. Une partie du signal
optique confiné dans le guide d’onde est couplée à la surface de la bille de silice. Après
un tour autour de la bille de silice, le signal optique est à nouveau couplé dans la fibre
optique, ce qui entraîne l’apparition de pics de résonance à certaines longueurs d’onde.
La présence de biomarqueurs provoque un décalage des longueurs d’onde de résonance,
ce qui permet d’estimer la quantité de biomarqueurs dans le milieu de détection.
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Figure 1.8 – Illustration d’une microsphère.

Les principaux inconvénients de cette technique de détection sont sa fabrication com-
plexe et sa faible reproductibilité, rendant sa capacité d’intégration limitée [43]. Les appli-
cations récentes orientent la technologie vers la détection de gaz, comme la concentration
d’ammoniac (de formule brute NH3) dans l’air donnant une LD de 0,16 ppb (1,59.10−4

µg/mL) en détection homogène à l’aide d’une MS de silice (de formule brute SiO2) poreuse
en 2018 [44]. En 2019, H. Li et al. obtiennent pour la détection homogène de dioxyde
de carbone (de formule brute CO2) une LD de 50 ppb (4,9 µg/mL) à l’aide d’une MS
en polymère d’hexamethylène Biguanide (PHMB) [45]. Les performances de ces capteurs
sont présentées dans le Tableau 1.3.

Tableau 1.3 – État de l’art des performances des capteurs à base de MS.

Détection Biomarqueur Matériau LD S Année Référence
Homogène NH3 SiO2 1,59.10−4 µg/mL 8,0.104 nm/(µg/mL) 2018 [44]

(poreux) 0,16 ppb 800 pm/ppm
Homogène CO2 PHMB 4,9 µg/mL 46 nm/(µg/mL) 2019 [45]

(massif) 50 ppb 0,46 pm/ppm

1.4.2 Les transducteurs optiques intégrés
La notion d’optique intégrée concerne la réalisation de plusieurs fonctions optiques

à partir d’un seul substrat, pour réaliser plusieurs guides d’onde capable de guider la
lumière. Un guide d’onde est constituée d’une couche guidante, appelée cœur, et d’une
couche de confinement, appelée gaine. La plupart des substrats utilisés dans la réalisation
de transducteurs optiques intégrés sont en silicium. Les principes physiques permettant
la propagation de la lumière dans ce genre de structure sont décrits dans le Chapitre 2.

On observe l’interaction entre la lumière se propageant dans ces guides d’onde et les
biomarqueurs. Cette interaction provoque notamment une variation de l’indice de réfrac-
tion du milieu de détection. Il est également possible d’observer une variation d’intensité
de lumière transmise qui dépend du biomarqueur détecté. Cette variation engendre une
modification des propriétés du transducteur optique, qui une fois analysées, permet de
remonter à la quantité de biomarqueurs détectés. Ces transducteurs fonctionnent à des
longueurs d’onde bien définies, ou sur un intervalle de longueurs d’onde, principalement
dans le proche infrarouge. Les matériaux qui les composent sont dans la plupart des cas
du silicium, du nitrure de silicium, des polymères et du silicium poreux.

Les sections suivantes traiteront des principaux biocapteurs optiques à base de trans-
ducteurs optiques intégrés, séparés en deux catégories : les interféromètres, dont font
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partie ceux de Young et de Mach-Zehnder, et les structures résonantes, dont font partie
les cristaux photoniques, les microdisques et les micro-résonateurs.

1.4.2.1 Les interféromètres de Young

Les interféromètres de Young (YI, pour Young Interferometers), dont une représenta-
tion du principe est schématisée en Figure 1.9, sont des jonctions en Y séparant équitable-
ment la lumière vers un bras de référence et un bras de détection sensible à la présence des
biomarqueurs. Le principe de détection repose sur l’observation du décalage et la mesure
des franges d’interférences en sortie de la jonction en Y par le biais d’une transformée
de Fourier rapide [46]. Ce décalage des franges d’interférences apparait lorsqu’une modi-
fication de la phase de la lumière, induite par la modification de l’indice de réfraction du
milieu de détection, qui est provoquée par la présence des biomarqueurs dans le bras de
détection. Historiquement, il s’agit d’un des premiers biocapteurs à base de transducteurs
optiques intégrés à atteindre une limite de détection aussi faible, 9.10−8 UIR en 2000 [47]
pour la détection homogène de IgG.

Figure 1.9 – Schéma du principe de l’interféromètre de Young.

En ce basant sur la même méthode que A. Brandenburg [47], K. Schmitt améliora
la LD de la technologie à 9.10−9 UIR en 2007, toujours pour la détection homogène de IgG
[48], en utilisant de l’oxyde de tantale (de formule brute Ta2O5) à la place du SiO2 comme
matériau. En détection surfacique, ces mêmes auteurs obtiennent avec leurs configurations
respectives des LD de 750 fg/mm2 [47] et de 13 fg/mm2 pour la détection de IgG. En 2012,
M. Wang et al. obtiennent pour la détection homogène de glucose une LD de 10−5 UIR en
utilisant un ormocer comme matériau [49]. De plus, avec le même système, ils obtiennent
la même année une LD de 2,4 pg/mm2 pour la détection surfacique de protéine C réactive
(CRP) [49]. Les simulations de nouvelles configurations ne permettent d’atteindre que des
LD théoriques de 10−6 UIR en augmentant le nombre de bras des YI [50]. Les performances
de ces biocapteurs sont présentées dans le Tableau 1.4.
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Tableau 1.4 – État de l’art des performances des biocapteurs YI.

Détection Biomarqueur Matériau LD Année Référence
Homogène IgG SiO2 9.10−8 UIR 2000 [47]

(massif)
Surfacique IgG Ta2O5 9. 10−9 UIR 2007 [48]

(massif)
Homogène Glucose Ormocer 10−5 UIR 2012 [49]

(massif)
Homogène ... Au 10−6 UIR 2019 [50]

(massif)
Surfacique IgG SiO2 7,5.10−1 pg/mm2 2000 [47]

(massif) 750 fg/mm2

Surfacique IgG Ta2O5 1,3.10−2 pg/mm2 2007 [48]
(massif) 13 fg/mm2

Surfacique CRP Ormocer 2,4 pg/mm2 2012 [49]
(massif)

1.4.2.2 Les interféromètres de Mach-Zehnder

Les interféromètres de Mach-Zehnder (MZI, pour Mach-Zehnder Interferometers),
dont un schéma du principe est représenté en Figure 1.10, ont une structure semblable aux
YI. La lumière injectée est également séparée équitablement par le biais d’une jonction en
Y vers deux guides d’onde, l’un de référence et l’autre sensible à la présence de biomar-
queurs. La lumière est ensuite recombinée par une deuxième jonction en Y où les deux
ondes vont interférer. La présence de biomarqueurs à la surface du bras sensible induit
une variation de l’indice de réfraction du milieu de détection, ce qui va modifier la phase
de l’onde propagée et donc l’interférence à la sortie du transducteur. Ainsi, la mesure de
l’intensité lumineuse transmise en sortie du MZI permet de remonter à la différence de
phase, provoquée par la variation d’indice de réfraction, et donc à la concentration de
biomarqueurs détectés.

Figure 1.10 – Schéma du principe de l’interféromètre de Mach-Zehnder.

La présence de la jonction en Y en sortie du transducteur rend la structure plus com-
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pacte que celle de l’YI. En 2018, Ana R. Bastos et al. obtiennent une valeur de LD
record pour la détection homogène de E. coli. à l’aide d’un MZI avec un faible contraste
d’indice, à raison de 2.10−4 UIR [51]. En 2016, T. Chalyan et al. obtiennent une LD de
l’aflatoxine M1 (AFM1) de 5.10−7 UIR en détection homogène en utilisant du nitrure de
silicium (de formule brut Si3N4) comme matériau [52]. En 2017, Z. Li et al. obtiennent
en détection homogène une LD d’albumine de sérum bovin (BSA, pour Bovin Serum
Albumin) de 3,5.10−5 UIR en utilisant du SiO2 comme substrat [53]. En 2018, M. Mu-
rib et al., en utilisant du Si3N4 comme matériau, obtiennent une LD pour la détection
homogène d’ADN de 10−6 UIR [54]. En 2019, T. Chalyan et al. obtiennent des LD de
6,0.10−7 UIR et de 5,88.10−7 UIR respectivement pour la détection de sel (NaCl) et de
glucose en solution en utilisant du Si3N4 comme matériau [55]. En détection surfacique,
T. Chalyan et al. obtiennent en 2019 une LD pour la détection de AFM1 dans le lait de
48 pM (1,68.10−7 mug/mL) en utilisant du Si3N4 comme matériau [55]. Les performances
de ces biocapteurs sont présentées dans le Tableau 1.5.

Tableau 1.5 – État de l’art des performances des biocapteurs MZI.

Détection Biomarqueur Matériau LD Année Référence
Homogène E. coli. Di-ureasil 2.10−4 UIR 2018 [51]

massif
Homogène AFM1 Si3N4 5.10−7 UIR 2016 [52]

massif
Homogène BSA SiO2 3,5.10−5 UIR 2017 [53]

massif
Homogène ADN Si3N4 10−6 UIR 2018 [54]

massif
Homogène NaCl Si3N4 6,0.10−7 UIR 2019 [55]

massif
Homogène Glucose Si3N4 5,88.10−7 UIR 2019 [55]

massif
Surfacique AFM1 Si3N4 1,68.10−7 µg/mL 2019 [55]

massif 48 pM

1.4.2.3 Les structures résonantes à base de cristaux photoniques

Les transducteurs optiques à base de cristaux photoniques (CP) sont composés d’une
structure diélectrique périodique, dont les périodes sont une répétition de variation d’in-
dices de réfraction dans une, deux ou trois dimensions et sont inférieures à la longueur
d’onde de la lumière à guider. La Figure 1.11 est une représentation d’un capteur à base
de CP à deux dimensions. Par analogie avec les semi-conducteurs, les longueurs d’onde
ne peuvent pas se propager dans les CP à cause des bandes interdites [56]. La présence
de défauts dans la structure diélectrique périodique entraîne la création d’un mode se
propageant dans les CP et l’apparition de pics de résonance dans ces bandes interdites à
certaines longueurs d’onde. Les positions spectrales de ces pics de résonance dépendent
de l’environnement du défaut dans les CP. Leurs positions sont ensuite modifiées lors de
l’ajout de biomarqueurs au niveau des défauts, l’analyse de ce décalage des longueurs
d’onde de résonance permet d’estimer la quantité de biomarqueurs spécifiques dans le
milieu de détection.
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Figure 1.11 – Schéma d’un capteur à base de cristaux photoniques.

Ces transducteurs sont principalement fabriqués à partir de substrat de silicium sur
silice (SOI, pour Silicon On Insulator) du fait de la bonne maîtrise des procédés de
fabrication et de la possibilité de réaliser des CP suspendus en gravant la silice. En 2017,
H. Thenmozhi et al. obtiennent une LD pour la détection homogène de glucose dans le
sang de 6,27.10−3 UIR [57]. En 2018, A. Natesan et al. obtiennent une LD de 2,02.10−2

UIR également pour la détection homogène de glucose dans le sang [58]. Malgré une
valeur de LD plus élevée par rapport à H. Thenmozhi et al. [57], ces travaux ont permis
d’augmenter la valeur de la sensibilité du capteur jusqu’à 2,3.105 nm/UIR contre celle
de 1,9.105 nm/UIR obtenue par H. Thenmozhi et al.. En 2019, V. Minkovich et al.
obtiennent, pour la détection surfacique de BSA, une LD de 6,92 UIR [59]. En 2020, G.
Minkovich et al. obtiennent respectivement pour la détection homogène de E. coli. et
de P. aeruginosa des LD de 0,87 ng/mL et de 1,22 ng/mL [60]. Néanmoins, la précision
à atteindre pour la position et la taille des trous à l’intérieur du cristal devant être de
l’ordre du nanomètre, la fabrication des structures à base de CP reste complexe et limite
les performances des transducteurs. Les performances de ces biocapteurs sont présentées
dans le Tableau 1.6.

Tableau 1.6 – État de l’art des performances des biocapteurs à base de CP.

Détection Biomarqueur Matériau LD S Année Référence
Homogène Glucose SOI 6,27.10−3 UIR 1,9.105 nm/UIR 2017 [57]

(massif)
Homogène Glucose SOI 2,02.10−2 UIR 2,3.105 nm/UIR 2018 [58]

(massif)
Homogène E. coli. SOI 8,7.10−4 µg/mL ... 2020 [60]

(massif) 0,87 ng/mL
Homogène P. aeruginosa SOI 1,22−3 µg/mL ... 2020 [60]

(massif) 1,22 ng/mL
Surfacique BSA SOI 6,92 UIR 722,3 nm/UIR 2019 [59]

(massif)

1.4.2.4 Les structures résonantes circulaires

Les transducteurs à base de structures résonnantes circulaires sont constitués d’un
guide d’onde couplé avec un cavité résonante séparée par un gap, pouvant prendre plu-
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sieurs formes selon le type de modes propagés : les modes de galerie dont les principales
structures sont les microdisques, et les modes guidés dont les principales structures sont
les micro-résonateurs en anneau ou en hippodrome. La Figure 1.12 représente les modes
de galerie, qui se propagent en surface de la cavité résonante (Figure 1.12.a)) et les modes
guidés qui sont confinés et se propagent dans les structures résonantes (Figure 1.12.b)).

Figure 1.12 – Type de modes de propagation en fonction de la forme de la structure
résonante : a) Modes de galerie dans un microdisque ; b) Modes guidés dans un micro-
résonateur en anneau.

Le principe de base est schématisé à partir d’un micro-résonateur en hippodrome en
Figure 1.13. Un signal optique composé de plusieurs longueurs d’onde est injecté dans le
guide d’onde. Arrivée à la zone de couplage, au niveau du gap, une partie de la lumière
continue son chemin tandis qu’une autre est couplée dans la cavité résonnante. Après un
tour, une partie de la lumière est recouplée dans le guide d’onde, mais de par son passage
dans la cavité résonante, un déphasage s’est créé et la lumière recouplée va interférer avec
la lumière directement transmise provoquant l’extinction de certaines longueurs d’onde
dont on dit qu’elles résonnent. On parle alors de longueurs d’onde de résonance λres
d’ordre p différents. En sortie, on obtient donc un spectre avec une transmission du signal
maximum sauf aux longueurs d’onde de résonance.

Figure 1.13 – Visualisation du principe des transducteurs à base de structures réson-
nantes (micro-résonateur en hippodrome).
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Le principe de détection de telles structures consiste généralement à visualiser le déca-
lage d’un pic de résonance, en fonction de la présence de biomarqueurs, qui provoque une
variation de l’indice de réfraction du milieu de détection et donc cette variation des lon-
gueurs d’onde de résonance. Cette méthode a l’avantage de pouvoir mesurer de grandes
gammes de concentrations, qui correspondent à l’écart entre deux longueurs d’onde de
résonance successives, ou intervalle spectral libre (ISL). Cependant, cette méthode de-
vient très dépendante des autres caractéristiques d’intérêts des structures pour les faibles
variations de longueur d’onde de résonance [61], [62]. Il est également possible d’obser-
ver la variation de l’intensité du pic de résonance pour une longueur d’onde fixe. Cette
méthode à, quant à elle, l’avantage de permettre la détection de faibles variations de lon-
gueurs d’onde de résonance, mais limite la gamme de concentration détectable [61], [63].
Les sections suivantes présenteront les performances des transducteurs à base de struc-
tures résonantes à modes à galerie (microdisques) et à modes guidés (micro-résonateurs
en anneau et en hippodrome).

1.4.2.4.1 Les microdisques

Les microdisques (MD), dont une illustration est présentée en Figure 1.14, consistent
en un guide d’onde couplé à une structure résonante en forme de disque à plat ou monté
sur un piédestal, le tout réalisé à parir d’un substrat, dans la plupart des cas, en silicium.
Les MD sont souvent utilisés comme source laser afin d’augmenter l’intensité du signal
dans la structure de part leur bon facteur de qualité [64].

Figure 1.14 – Illustration d’un microdisque : a) Microdisque plat ; b) Microdisque monté
sur un piédestal.

Les MD offrent aussi de bonnes performances en terme de détection. En 2019, M. de
Goede et al. obtiennent une LD de 3,6 ng/mL pour la détection surfacique de la protéine
rhS100A4 en utilisant un MD plat en alumine dopé avec des ions ytterbium Al2O3:Yb3+

sur silicium [65]. Pour ceux montés sur piédestal, Y. Kim et al. obtiennent la même année
une LD de 3,55.10−4 UIR pour la détection surfacique de la protéine streptavidine avec un
MD en SiN [66]. Bien qu’elle permet de meilleures performances en terme de détection, la
configuration sur piédestal demeure plus fragile en comparaison aux MD réalisés sur une
surface plane [67]. Les performances de ces biocapteurs sont présentées dans le Tableau
1.7.
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Tableau 1.7 – État de l’art des performances des biocapteurs à base de MD.

Configuration Détection Biomarqueur Matériau LD S Année Référence
Plat Surfacique rhS100A4 Al2O3:Yb3+ 3,6.10−3 µg/mL ... 2019 [65]

(massif) 3,6 ng/mL
Piédestal Surfacique Streptavidine SiN 3,55.10−4 UIR 226,67 nm/UIR 2019 [66]

(massif)

1.4.2.4.2 Les micro-résonateurs

Les micro-résonateurs (MR), dont une illustration est présentée en Figure 1.15, sont
constitués d’une cavité résonante, pouvant être un anneau ou un hippodrome couplé à un
guide d’onde.

Figure 1.15 – Illustration d’un micro-résonateur : a) En anneau ; b) En hippodrome.

La simplicité de fabrication et la compacité du système rend la technologie très at-
trayante dans le domaine de la biodétection à base de transducteurs optiques intégrés. En
2017, P. Girault et al. obtiennent à l’aide d’un MR en hippodrome fabriqué en silicium
poreux une LD de 8.10−5 UIR pour la détection homogène de glucose dans l’eau désionisée
[68]. Toujours en 2017, Y. Liu et al. obtiennent une LD pour la détection homogène de
NaCl dans l’eau de 3,84.10−5 UIR avec un MR en anneau fabriqué en SOI [69]. D. Chau-
vin et al. obtiennent des LD de 14,8 ng/L et de 18,3 ng/L pour la détection surfacique
d’ion cadium (Cd2+), respectivement dans l’eau désionisée et l’eau du robinet en 2019,
avec un MR en hippodrome fabriqué en SU8 [70]. Au cours de la même année, X. Tu
et al. obtiennent avec un MR en anneau fabriqué en SU8 une LD de 12,7 pg/mm2 pour
la détection surfacique de BSA [71]. Les performances de ces biocapteurs sont présentées
dans le Tableau 1.8.
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Tableau 1.8 – État de l’art des performances des biocapteurs MR.

Détection Configuration Biomarqueur Matériau LD S Année Référence
Homogène Hippodrome Glucose Si 8.10−5 UIR 560 nm/UIR 2017 [68]

(poreux)
Homogène Anneau NaCl SOI 3,84.10−5 UIR 260 nm/UIR 2017 [69]

(massif)
Surfacique Hippodrome Cd2+ SU8 1,48 µg/mL 11,2 nm/(µg/mL) 2019 [70]

(massif) 14,8 ng/L 11,2 nm/(ng/L)
Surfacique Hippodrome Cd2+ SU8 18,3 µg/mL 9,07 nm/(µg/mL) 2019 [70]

(massif) 18,3 ng/L 9,07 nm/(ng/L)
Surfacique Anneau BSA SU8 12,7 pg/mm2 2,0.10−4 nm/(pg/mm2) 2019 [71]

(massif)

1.4.3 La mise en cascade de plusieurs transducteurs optiques
intégrés

Depuis de nombreuses années, la mise en cascade de plusieurs transducteurs intégrés a
été réalisée afin d’améliorer les performances en terme de détection des capteurs optiques.
L’utilisation de MZI et de MR, dont deux combinaisons possibles sont représentées en
Figure 1.16, sont les plus répandues pour y parvenir.

Figure 1.16 – Exemple de configurations de mise en cascade de plusieurs transducteurs
intégrés : a) Micro-résonateurs cascadés ; b) Micro-résonateurs dans un interféromètre de
Mach-Zehnder.

Le principe de base d’une telle structure consiste à exploiter la mise en cascade d’un
transducteur de référence avec un transducteur de détection sensible aux biomarqueurs.
Cela provoque un effet de modulation en longueur d’onde qui amplifie le décalage spectral
de l’enveloppe du transducteur. Cet effet, appelé effet Vernier, est représenté dans le cadre
de MR cascadés en Figure 1.17.
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Figure 1.17 – Représentation de l’exploitation de l’effet Vernier dans le cadre de micro-
résonateurs cascadés.

Dans ce cas de figure, les deux MR possèdent des paramètres différents rendant leur
réponse en transmission différente, le plus important étant l’ISL. La multiplication des
figures de transmission permet d’augmenter l’ISL de l’ensemble de la structure. Ainsi, le
décalage en longueur d’onde de résonante ∆λres provoqué par la présence de biomarqueurs
va être extrapolé par l’effet Vernier, augmentant alors la gamme de détection du capteur,
et donc ses performances.

En 2017, P. Azuelos et al. obtiennent, avec une configuration combinant MZI et MR
en SU8, une LD de 1,1.10−6 UIR et une sensibilité de 1,7.104 nm/UIR pour la détection
homogène de glucose dans de l’eau désionisée [72]. En utilisant des MR cascadés en SOI,
Y. Liu et al. obtiennent, pour la détection de NaCl dans l’eau, une LD de 1,3.10−5 UIR et
une sensibilité de 5 866 nm/UIR [69]. La même année, dans une configuration similaire,
S. Yoshida et al. obtiennent pour la détection surfacique d’avidine une LD de 1 pM
(67 µg/mL) et une sensibilité de 20 pM (1 340 nm/(µg/mL)) [73]. En 2018, également à
l’aide de MR cascadés en SOI, C. Zhao et al. obtiennent une LD de 2,49.10−2 UIR et une
sensibilité de 7 386 nm/UIR pour la détection homogène d’ethylène glycol (C2H6O2) dans
l’eau [74]. Nous pouvons constater que les LD des biocapteurs exploitant l’effet Vernier
sont du même ordre de grandeur que lors de l’utilisation d’un transducteur seul, mais
que les sensibilités augmentent d’un facteur de l’ordre de 100 lorsque l’effet Vernier est
exploité. Les performances de ces biocapteurs sont présentées dans le Tableau 1.9.
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Tableau 1.9 – État de l’art des performances des biocapteurs à base de plusieurs trans-
ducteurs intégrés.

Détection Configuration Biomarqueur Matériau LD S Année Référence
Homogène MZI+MR Glucose SU8 1,1.10−6 UIR 1,7.104 nm/UIR 2017 [72]

(massif)
Homogène MR cascadés NaCl SOI 1,3.10−5 UIR 5 866 nm/UIR 2017 [69]

(massif)
Homogène MR cascadés C2H6O2 SOI 2,49.10−2 UIR 7 386 nm/UIR 2018 [74]

(massif)
Surfacique MZI+MR Avidine SOI 67 µg/mL 1 340 nm/(µg/mL) 2017 [73]

(massif) 1 pM 20 pM

1.4.4 Résumé de l’état de l’art

De nombreuses études font état de l’utilisation des capteurs optiques pour la détection
de biomarqueurs et certains sont commercialisés, comme la SPR qui offre des performances
en terme de LD de l’ordre de 10−7 UIR. Néanmoins, la principale contrainte de ce sys-
tème reste son manque de possibilité d’intégration, rendant la technologie peu compacte.
Quand à la SERS, elle peut offrir de LD de l’ordre du pg/mL, et encore inférieures depuis
l’utilisation de matériaux poreux. Les performances de cette méthode de détection sont
cependant limitées par la taille de la molécule, qui doit être d’un ordre supérieur au nano-
mètre [75]. La complexité de fabrication des MS rend la technologie moins attrayante bien
qu’elles possèdent des performances de l’ordre 104 nm/(µg/mL) en terme de sensibilité et
de l’ordre de 10−4 µg/mL en terme de LD à l’aide de matériaux poreux.

Les études tendent de plus en plus vers l’exploitation de l’optique intégrée pour la réa-
lisation des transducteurs. Cette méthode de fabrication similaire à celle pour la micro-
électronique permet d’obtenir des composants optiques de très faibles dimensions, de
l’ordre du micromètre. Deux catégories sont principalement utilisées : les structures inter-
férométriques et les structures résonantes. Si les premières structures présentent globale-
ment de meilleures performances en LD, de l’ordre de 10−7 UIR, des structures résonantes
comme les CP présentent de meilleurs résultats en terme de sensibilité, de l’ordre de 105

nm/UIR, en atteignant des LD de l’ordre de 10−3 UIR. Cependant, la complexité dans la
réalisation de telles structures les rendent moins attrayantes que les structures résonantes
circulaires, comme le sont les MD et les MR.

En ce qui concerne les MD, les configurations montées sur piédestal offrent les meilleures
performances en terme de LD et de sensibilité notamment grâce à leurs facteurs de qua-
lité élevés. L’étape de fabrication du piédestal fragilise par contre la structure et est
une étape complexe qui limite sa reproductibilité, notamment pour la mise en cascade
de plusieurs transducteurs. Les MR présentent au final plusieurs avantages, comme la
compacité, la facilité de fabrication et la reproductibilité, comblant les inconvénients des
autres transducteurs et en atteignant des LD de l’ordre de 10−5 UIR. La possibilité de
mettre en cascade plusieurs MR permet d’obtenir des sensibilités en terme de biodétection
de l’ordre de 105 nm/UIR, similaires aux CP.
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1.4.5 Vers un capteur hybride à base de silicium poreux et de
polymères

Toujours afin d’améliorer les performances des capteurs optiques en terme de détec-
tion, l’utilisation de plusieurs matériaux pour leur réalisation a pour but de profiter des
avantages combinés des matériaux tout en comblant leurs inconvénients.

P. Azuelos et al. [76] proposent l’utilisation conjointe du silicium poreux et de ma-
tériaux polymères, ceci afin de profiter de la grande surface spécifique qu’offre le silicium
poreux tandis que le polymère assure une meilleure transmission de la lumière par rapport
à une structure guidante en silicium poreux seule.

Figure 1.18 – Représentation d’un biocapteur hybride à base de silicium poreux et de
polymères exploitant l’effet Vernier dans le cadre de micro-résonateurs cascadés.

Pour exploiter l’effet Vernier, la mise en cascade de deux micro-résonateurs, l’un en
polymère et servant de référence, l’autre en silicium poreux et servant pour la détection
de biomarqueurs (Figure 1.18) entre dans la continuité d’exploiter les avantages combinés
des matériaux tout en exploitant une configuration de structure très prometteuse dans
le domaine de la biodétection. L’étude théorique présente des résultats de 19 fg/mm2 en
terme de limite de détection et de 12,5 nm/(pg/mm2) en terme de sensibilité pour la
détection surfacique de BSA.

1.5 Conclusion et objectifs de la thèse
Les performances des capteurs doivent être toujours meilleures en présentant des sensi-

bilités plus élevées et des limites de détection plus faibles. Dans le domaine des biocapteurs
à base de transducteurs optiques intégrés, les micro-résonateurs offrent une simplicité de
fabrication et une bonne compacité, ce qui rend la technologie attrayante et une volonté
d’améliorer encore les performances de ces capteurs.

Les biocapteurs optiques exploitant l’effet Vernier permettent d’obtenir les meilleurs
sensibilités, de l’ordre de 105 nm/UIR. La structure est composée de plusieurs transduc-
teurs mis en cascade afin d’exalter la sensibilité du biocapteur en comparaison à l’utili-
sation d’un transducteur seul. De plus, l’utilisation de matériaux poreux ont également
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permis d’améliorer les performances des transducteurs optiques en comparaison à ceux en
matériaux massifs.

L’objectif de cette thèse est d’améliorer les performances des biocapteurs optique, ceci
en réalisant un micro-résonateur hybride à base de silicium poreux et de polymères, afin
de profiter des avantages respectifs de grande surface spécifique de détection et d’une
meilleure transmission de la lumière. La lumière sera injectée dans le guide d’onde en
polymères et sera couplé à un micro-résonateur en silicium poreux, lui-même couplé à un
autre guide d’onde en polymères, amenant la lumière jusqu’au détecteur. Les principales
contraintes dans la fabrication d’une telle structure sont que les indices de réfraction des
matériaux doivent être identiques, pour empêcher de voir l’apparition de pertes dues à un
changement de milieu, et l’alignement des guides d’onde pour les connecter bout-à-bout.
Le polymère envisagé pour la couche guidante est la SU8, un matériau utilisé et maîtrisé
au sein de l’institut FOTON dans la réalisation de transducteurs optiques intégrés.

Au cours de cette étude, nous serons amenés à fabriquer des couches de silicium poreux
avec des indices de réfraction très précis pour facilité la transmission de la lumière entre le
cœur du guide en silicium poreux et celui en SU8. Afin de valider le modèle de fabrication
des multicouches poreuses par une étude systématique, nous fabriquerons et caractérise-
rons des micro-résonateurs en silicium poreux constitués de quatre couches successives,
dont deux servant de couches barrières. La validation du modèle théorique, préalablement
conçu par simulation, par la caractérisation des micro-résonateurs permettra en effet de
valider le bon contrôle de la fabrication des couches successives de silicium poreux avec
des indices de réfraction bien définis.

Pour estimer les performances de la structure hybride pour des applications capteurs,
nous réaliserons la détection homogène de différentes concentrations de glucose, ainsi que
la détection surfacique de BSA dont le greffage par fonctionnalisation est maîtrisé au
sein du laboratoire. Ceci permettra de démontrer expérimentalement les performances en
sensibilité et en limite de détection du biocapteur et de les comparer avec un biocapteur
en silicium poreux seul. Enfin, l’idée est d’implémenter la structure hybride dans un
système exploitant l’effet Vernier comme présenté en Figure 1.18 où un micro-résonateur
en SU8 sert de référence et ladite structure hybride servant pour la détection de BSA.
Les performances d’une telle structure ont été estimées à 19 fg/mm2 en terme de limite
de détection et de 12,5 nm/(pg/mm2) en terme de sensibilité pour la détection surfacique
de BSA.
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2.1. PROPAGATION DE LA LUMIÈRE

Ce chapitre porte dans un premier temps sur le rappel de la théorie des principes
physiques de propagation de la lumière. Le confinement de la lumière dans un guide
d’onde est présenté dans un deuxième temps, ce qui permet ensuite de présenter des
structures plus complexes comme les micro-résonateurs. Dès lors, l’application en tant
que biocapteur optique est présentée en observant la transmission en sortie de la structure
résonante en fonction des différentes perturbations, comme la présence de biomarqueurs
à proximité du guide d’onde, ce qui permet d’en extraire les notions de sensibilité et de
limite de détection. Dans un dernier temps, l’optimisation des différents paramètres pour
une propagation monomodale et l’obtention du couplage critique entre le guide d’onde et
la cavité résonante sont déterminés afin de faciliter la biodétection et la conception de la
structure du transducteur.

2.1 Propagation de la lumière
La lumière est une onde qui n’a pas forcément besoin de support matériel pour se pro-

pager dans un milieu. On la définit comme une onde électromagnétique, car elle peut être
séparée en deux composantes vectorielles, appelées champs, qui sont les champs électrique
et magnétique.

Dans le vide, elle se propage à une vitesse constante d’environ 300 000 km/s, appelée
célérité et notée c. Cette vitesse varie en fonction du milieu de propagation dans laquelle
elle se propage, définie par la relation suivante :

v = c

n
, (2.1)

où v correspond à la vitesse de la lumière dans le milieu d’indice de réfraction n. Dans l’air,
n ' 1, ce qui signifie que la vitesse de propagation de la lumière dans l’air est considérée
comme la même que dans le vide.

2.1.1 Résolution des équations de propagation
Dans cette section, nous nous intéresserons à la propagation de la lumière dans un

matériau avec l’approche de la théorie de l’électromagnétisme.

2.1.1.1 Les équations de Maxwell

Dans un matériau, la propagation de la lumière peut être décrite par les équations de
Maxwell, représentant les lois fondamentales de la physique. Elles sont données par [77] :



∇.
−→
B = 0 (2.2a)

∇.
−→
D = ρ (2.2b)

∇×
−→
E = −∂

−→
B

∂t
(2.2c)

∇×
−→
H = −→J + ∂

−→
D

∂t
, (2.2d)

où les vecteurs −→E et −→H représentent respectivement les champs électrique et magnétique.
L’opérateur Nabla, ∇, correspond à l’opérateur vectoriel tridimensionnel. Le vecteur −→J
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représente la densité de courant tandis que ρ représente la densité de charge. Les vecteurs−→
D et −→B représentent respectivement les densités de flux électrique et magnétique, et sont
proportionnellement reliés à −→E et −→H par les relations :


−→
D = ε

−→
E (2.3a)

−→
B = µ

−→
H, (2.3b)

où ε et µ représente respectivement la permittivité diélectrique et la perméabilité magné-
tique du milieu.

2.1.1.2 L’équation d’onde

Les guides d’onde étudiés aux cours de cette thèse sont réalisés à base de matériaux
diélectriques, non-magnétiques, et avec des densités de courant et de charge nulles. En
combinant ainsi les nouvelles Équations (2.2c) et (2.2d), nous obtenons les équations
d’ondes pour les champs électrique et magnétique respectivement :


∇2Ei(−→r ,t)− µε

∂2Ei(−→r ,t)
∂t2

= 0 (2.4a)

∇2Hi(−→r ,t)− µε
∂2Hi(−→r ,t)

∂t2
= 0. (2.4b)

En admettant que les coordonnées d’espace et de temps sont indépendantes entre
elles, l’utilisation de la méthode de séparation des variables (SV) nous permet d’obtenir
les solutions homogènes des Équations (2.4a) et (2.4b), qui sont de la forme :


Ei(−→r ,t)

SV︷︸︸︷= Ei(−→r )Ei(t) = E0e
j(ωt−

−→
k .−→r ) (2.5a)

Hi(−→r ,t)
SV︷︸︸︷= Hi(−→r )Hi(t) = H0e

j(ωt−
−→
k .−→r ), (2.5b)

où E0 et H0 représentent respectivement les amplitudes des composantes Ei(−→r ,t) et
Hi(−→r ,t) dans un système de coordonnées cartésiennes (i = {x; y; z}). Le vecteur −→r corres-
pond à la coordonnée cartésienne d’étude tandis que ω correspond à la pulsation angulaire
de l’onde. Le vecteur −→k représente le vecteur d’onde définissant la direction de propa-
gation de la lumière ainsi que son sens de propagation en fonction de son signe, et de
norme :

‖
−→
k ‖ = ω0

√
µε = ω0

v
= k0n, (2.6)

avec k0 = ω0
c
, le vecteur d’onde dans le vide, dépendant également de la longueur d’onde

dans le vide λ0, définie comme la distance séparant deux maxima consécutifs des ampli-
tudes des composantes, donnant ainsi la relation :

k0 = 2π
λ0
. (2.7)
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2.1.2 La propagation dans des guides d’onde
Dans le but de maîtriser sa propagation, on utilise des guides d’onde afin de confi-

ner la lumière pour la transporter jusqu’à la destination souhaitée. Ceux-ci exploitent le
phénomène de réflexion totale interne qui se produit lorsque la lumière est complètement
réfléchie à la surface d’un milieu. Dans cette section, nous nous intéresserons aux diffé-
rentes configurations des guides d’onde ainsi que de la propagation de la lumière dans de
telles structures avec l’approche de l’optique géométrique.

2.1.2.1 Les configurations des guides d’onde

Un guide d’onde est majoritairement constitué d’une couche guidante entourée d’une
ou plusieurs couches d’indice de réfraction plus faible et permettant, si toutes les conditions
sont respectées, le confinement de la lumière dans cette couche. La Figure 2.1 présente
un exemple de guide d’onde unidimensionnel, appelé guide plan, et un exemple de guide
d’onde bidimensionnel, appelé guide ridge. Dans la plupart des cas, ils sont constitués de
trois couches de matériaux :

— Une couche de confinement optique supérieure, également appelée superstrat et
d’indice de réfraction nsp.

— Une couche guidante, ou de cœur et d’indice de réfraction nc.
— Une couche de confinement optique inférieure, également appelée gaine et d’indice

de réfraction ncf .

Figure 2.1 – Différentes configurations de guides d’onde : a) Guide unidimensionnel
(plan) ; b) Guide bidimensionnel (ridge). Les indices nsp, nc et ncf correspondent respec-
tivement aux indices de superstrat, de cœur et de gaine.

Pour obtenir une propagation dans le cœur du guide d’onde, il est nécessaire que son
indice de réfraction soit supérieur aux indices de réfraction des couches de superstrat et de
confinement. Pour rappel, les indices de réfraction sont déterminés en faisant le rapport
de la vitesse de la lumière dans ce matériau par la célérité (Équation (2.1)).

2.1.2.2 Le phénomène de réflexion totale interne

À présent, pour confiner et guider la lumière dans le cœur d’un guide d’onde afin de la
transporter d’un point à un autre, ce dernier doit exploiter le phénomène de réflexion totale
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interne. Nous nous intéressons dans un premier temps aux phénomènes de réfraction et de
réflexion à l’interface de deux matériaux d’indices de réfraction n1 et n2 avec n1 > n2. La
Figure 2.2 schématise les différents phénomènes du point de vue de l’optique géométrique
en fonction de l’angle d’incidence du faisceau lumineux θi à l’interface entre un milieu
d’indice de réfraction n1 et un milieu d’indice de réfraction n2. La relation liant l’angle
d’incidence du faisceau lumineux θi et son angle de réfraction θr à l’interface des deux
matériaux est donnée par la loi de Snell-Descartes [78] :

n1 sin(θi) = n2 sin(θr). (2.8)

En observant l’Équation (2.8), on remarque qu’il existe un angle d’incidence θi pour
lequel l’angle de réfraction θr est maximal, valant par conséquent π

2 . Cet angle est appelé
angle critique θcr et vaut :

θcr = arcsin
(
n2

n1

)
. (2.9)

Lorsque θi > θcr, la lumière n’est plus réfractée, mais réfléchie totalement par l’inter-
face des deux matériaux.

Figure 2.2 – Observation des différents phénomènes de réfraction et de réflexion à l’in-
terface de deux matériaux, d’indices de réfraction n1 et n2 avec n1 > n2, en fonction de
l’angle d’incidence du faisceau lumineux θi : a) θi < θcr, le faisceau lumineux est refracté
avec un angle θr < π

2 ; b) θi = θcr, le faisceau lumineux est refracté avec un angle θr = π
2 ;

c) θi > θcr, le faisceau lumineux est réfléchi par l’interface des matériaux.

Dans le cas d’un guide plan, le cœur de hauteur h et d’indice de réfraction nc est
confinée entre deux couches de confinement, le superstrat, d’indice de réfraction nsp et la
gaine, d’indice de réfraction ncf , avec nc > nsp et nc > ncf . En reprenant l’Équation (2.8)
pour les deux interfaces, il est possible d’isoler les angles critiques associés aux interfaces
du superstrat et de la gaine, ainsi :


θcrsp = arcsin

(
nsp
nc

)
(2.10a)

θcrcf = arcsin
(
ncf
nc

)
. (2.10b)

On comprend alors en reprenant les exemples de la Figure 2.2 que les angles d’inci-
dence du faisceau lumineux θij (j = {sp; cf}) doivent être supérieurs aux angles critiques
associés aux interfaces du superstrat et de la couche de confinement.
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En effet, comme le présente la Figure 2.3 :

— Si θicf < θcrcf , le faisceau lumineux est réfracté dans la gaine (Figure 2.2.a)).
— Si θicf > θcrcf et θisp < θcrsp , le faisceau lumineux est réfléchi par la gaine, mais est

réfracté dans le superstrat (Figure 2.2.b)).
— Si θicf > θcrcf et θisp > θcrsp , le faisceau lumineux est réfléchi par la gaine puis est

réfléchi par le superstrat (Figure 2.2.c)).

Figure 2.3 – Observation des différents phénomènes de réfraction et de réflexion dans le
cas d’un guide plan constitué d’un superstrat, d’indice de réfraction nsp, d’un cœur, de
hauteur h et d’indice de réfraction nc, et d’une gaine, d’indice de réfraction ncf , avec nc >
nsp et nc > ncf , en fonction de l’angle d’incidence du faisceau lumineux : a) θicf < θcrcf ;
b) θicf > θcrcf et θisp < θcrsp ; c) θicf > θcrcf et θisp > θcrsp .

Ces conditions respectées assurent la propagation de la lumière à l’intérieur du cœur
du guide d’onde jusqu’à sa sortie, il s’agit du phénomène de réflexion totale interne.

2.1.2.3 La notion d’indice effectif

Lorsque nous représentons la lumière sous la forme d’un faisceau lumineux, nous né-
gligeons son caractère d’onde et donc sa phase. La Figure 2.4 permet de visualiser le
phénomène d’interférences constructives et destructives après deux réflexions aux inter-
faces.
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Figure 2.4 – Condition sur la phase permettant la propagation de la lumière dans un
guide plan constitué d’un superstrat, d’indice de réfraction nsp, d’un cœur, de hauteur h
et d’indice de réfraction nc, et d’une gaine, d’indice de réfraction ncf , avec nc > nsp et
nc > ncf : a) Interférences destructives ; b) Interférences constructives.

En effet, le front d’onde caractéristique des ondes planes dont fait partie la lumière
doit se répéter après deux réflexions aux interfaces pour ne pas obtenir un désaccord de
phase et donc des interférence destructives (Figure 2.4.a)).

Pour obtenir une interférence constructive (Figure 2.4.b)), le déphasage, c’est-à-dire
la différence de phase, entre l’onde incidente et l’onde réfléchie deux fois doit être un
multiple de 2π [79], donnant la condition suivante :

2k0nch cos(θi)− Φcf − Φsp = 2πm m ∈ N, (2.11)

avec k0, la norme du vecteur d’onde dans le vide définie par l’Équation (2.7). Φcf et Φsp

représentent respectivement le déphasage induit par la réflexion aux surfaces des couches
de confinement et de superstrat respectivement. L’angle incident θi correspond à l’angle
respectant la condition géométrique de réflexion totale interne.

On comprend par conséquent que seuls certains de ces angles incidents θi permettent
d’obtenir une interférence constructive assurant le guidage de l’onde, que l’on notera θm.
Ces ondes sont appelées modes guidés m, et lorsque m = 0, on parle du mode dit fonda-
mental.

Le vecteur d’onde de chaque mode guidé m peut être projeté selon l’axe transversal et
longitudinal de la direction de propagation, ce qui le décompose de la manière suivante :

−→
k = kx · −→x + βm · −→z , (2.12)

avec βm la norme du vecteur longitudinal projeté du vecteur d’onde −→k appelée constante
de propagation. Cette constante est reliée à l’angle incident θm permettant la propagation
du mode guidé m par la loi trigonométrique suivante :

βm = k0nc sin(θm). (2.13)

En reprenant la condition géométrique de réflexion totale interne, nous pouvons borner
les valeurs de sin(θm), donnant ainsi les inégalités suivantes :
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nsp
nc

< sin(θm) < 1 (2.14a)
ncf
nc

< sin(θm) < 1, (2.14b)

puis en faisant apparaître la constante de propagation βm, les inégalités deviennent :


nsp <

βm
k0

< nc (2.15a)

ncf <
βm
k0

< nc. (2.15b)

Il existe ainsi également une condition sur l’indice de réfraction du mode guidé m. On
parle dans ce cas de l’indice de réfraction perçu par le mode guidé m, ou indice effectif
du mode m défini par :

neffm = βm
k0
, (2.16)

isolant ainsi la condition de propagation suivante :

{
nsp < neffm < nc (2.17a)
ncf < neffm < nc. (2.17b)

Tout mode guidé ne respectant pas cette condition est appelé un mode à fuites, car
ils « fuient » le cœur par le superstrat ou la gaine.

2.1.3 Généralisation des équations de propagation

Du point de vue de l’électromagnétisme, le champ électrique peut être orienté de
deux manières par rapport aux plans des interfaces. On parle alors d’une onde transverse
électrique (TE), ou mode TE, lorsque le champ électrique est perpendiculaire au plan
d’incidence, ou d’une onde transverse magnétique (TM), ou mode TM, lorsque le champ
électrique est parallèle au plan d’incidence. Ces deux modes, dits de polarisation, sont
représentés en Figure 2.5 et nous pouvons remarquer une simplification des équations
d’ondes pour les champs électrique et magnétique, respectivement Équations (2.4a) et
(2.4b), pour le cas d’une propagation suivant l’axe z :

— Les composantes Ex, Ez et Hy sont nulles dans le cas des modes TE.
— Les composantes Hx, Hz et Ey sont nulles dans le cas des modes TM.
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Figure 2.5 – Modes de polarisation TE et TM confinés dans un guide unidimensionnel.

De plus, le guide d’onde unidimensionnel de hauteur de cœur h présentant une symétrie
suivant l’axe z, et le profil d’indice restant constant dans la direction y, nous pouvons
réécrire ces mêmes équations d’ondes respectant les conditions présentées en Sections
2.1.2.2 et 2.1.2.3 :

{∇2Ey(x) + k2
0(n2(x)− n2

effm)Ey(x) = 0 (2.18a)
∇2Hy(x) + k2

0(n2(x)− n2
effm)Hy(x) = 0, (2.18b)

avec n(x) l’indice de réfraction suivant la région, soit :

n(x) =


ncf pour x < 0

nc pour 0 6 x 6 h

nsp pour x > h.

(2.19)

Les solutions des équations dépendent du signe de n2(x)− n2
effm et donc de la région

d’étude. En effet, grâce aux Équations (2.17a) et (2.17b) nous pouvons affirmer que :

(n2(x)− n2
effm)


< 0 pour x < 0

> 0 pour 0 6 x 6 h

< 0 pour x > h.

(2.20)

Dans le cas où n(x)2−n2
effm est positif, la solution des Équations (2.18a) et (2.18b) est

sinusoïdale, alors que dans le cas où n(x)2 − n2
effm est négatif, la solution des Équations

(2.18a) et (2.18b) est exponentielle. Dans ce second cas, on choisit la forme exponentielle
décroissante pour que la solution soit physique. Il nous est ainsi possible de résoudre les
Équations (2.18a) et (2.18b) en fonction de la région.

37



2.1. PROPAGATION DE LA LUMIÈRE

Pour les modes TE :

Ey(x) =


E0e

−γcf (x+h) pour x < 0 E0 cos(κcx) pour 0 6 x 6 h et m pair
E0 sin(κcx) pour 0 6 x 6 h et m impair

E0e
−γsp(x) pour x > h.

(2.21)

Pour les modes TM :

Hy(x) =


H0e

−γcf (x+h) pour x < 0 H0 cos(κcx) pour 0 6 x 6 h et m pair
H0 sin(κcx) pour 0 6 x 6 h et m impair

H0e
−γsp(x) pour x > h,

(2.22)

avec κc la composante transverse du vecteur d’onde −→k dans le cœur. γsp et γcf repré-
sente respectivement les coefficients d’atténuation dans les couches de superstrat et de
confinement. Tous trois ont pour équation :


κc = k0

√
n2
c − n2

effm
(2.23a)

γsp = k0

√
n2
effm
− n2

sp (2.23b)

γcf = k0

√
n2
effm
− n2

cf . (2.23c)

2.1.4 Le confinement de la lumière dans des guides d’onde bi-
dimensionnels

Les guides d’onde conçus dans cette thèse sont bidimensionnels, c’est-à-dire que l’on
vient également confiner latéralement le cœur. Il existe différentes configurations, dont
trois d’entre elles sont présentées en Figure 2.6 : les guides ridges (Figure 2.6.a)), les
guides enterrés (Figure 2.6.b)) et les guides rib (Figure 2.6.c)). Dans cette thèse, nous
réalisons des guides d’onde en configuration ridge.

Figure 2.6 – Différentes configurations de guides d’onde bidimensionnels : a) Guide ridge ;
b) Guide enterré ; c) Guide rib. Les indices nsp, nc et ncf correspondent respectivement
aux indices de superstrat, de cœur et de confinement.
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Cependant, le confinement latéral dans le cœur ne rend plus le champ électroma-
gnétique invariant dans la direction y. Cela rend la résolution des équations d’ondes
(Équations (2.4a) et (2.4b)) plus complexe au point qu’elles ne sont plus résolvables ana-
lytiquement.

Pour connaître quels modes peuvent être guidés par de telles structures, des modèles
analytiques permettent d’approcher les solutions exactes des équations d’ondes, comme
nous le verrons avec la méthode de l’indice effectif. Des modèles numériques ont également
été implémentés, par exemple sous le langage MATLAB [80], et ont permis de développer
des logiciels comme FIMMWAVE ou COMSOL.

2.1.4.1 La méthode de l’indice effectif

Dans cette section, nous présentons la méthode analytique dite de l’indice effectif per-
mettant d’analyser la propagation de la lumière dans un guide d’onde bidimensionnel
ridge, ceci en divisant la structure en deux guides d’onde unidimensionnels dont la ré-
solution a été présentée en Section 2.1.2. En reprenant les Équations (2.18a) et (2.18b)
pour la propagation d’une onde suivant l’axe z, mais tenant compte que l’hypothèse sur
l’invariance dans la direction y n’est plus vraie, nous obtenons les nouvelles équations
d’onde suivante :

{∇2Ey(x,y) + k2
0(n2(x,y)− n2

effm)Ey(x,y) = 0 (2.24a)
∇2Hy(x,y) + k2

0(n2(x,y)− n2
effm)Hy(x,y) = 0, (2.24b)

avec neffm l’indice effectif de la structure à déterminer. Comme énoncé précédemment, la
méthode de l’indice effectif vise à diviser la structure bidimensionnelle en deux structures
unidimensionnelles comme le montre la Figure 2.7.
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Figure 2.7 – Schématisation des étapes de la méthode de l’indice effectif pour un guide
ridge de hauteur h et de largeur l : a) Guide ridge divisé en deux structures unidimen-
sionnelles exploitables ; b) Étape 1 : Détermination de l’indice effectif neffmx du guide
d’onde unidimensionnel 1 ; c) Étape 2 : Détermination de l’indice effectif neffm du guide
d’onde unidimensionnel 2, où la largeur l devient la hauteur du cœur et neffmx son indice
de réfraction.

Cette division du guide d’onde bidimensionnel permet d’isoler l’indice effectif neffmx
comme l’indice effectif du guide d’onde unidimensionnel 1. Son profil d’indice restant
constant dans la direction y, cette variable qui ne dépend donc que de x peut être injectée
dans les Équations (2.24a) et (2.24b) puis, après avoir utilisé la méthode de séparation
des variables, on isole deux par deux les équations d’onde pour obtenir des équations
indépendantes entre elles.

Pour les modes TE :

∇
2Ey(x) + k2

0(n2(x,y)− n2
effmx

(y))Ey(x) = 0 (2.25a)
∇2Ey(y) + k2

0(n2
effmx

(y)− neffm)Ey(y) = 0. (2.25b)

Pour les modes TM :

∇
2Hy(x) + k2

0(n2(x,y)− n2
effmx

(y))Hy(x) = 0 (2.26a)
∇2Hy(y) + k2

0(n2
effmx

(y)− neffm)Hy(y) = 0. (2.26b)

Cette méthode permet donc de déterminer l’indice effectif de la structure, ainsi que
le nombre de modes guidés. Ce nombre de modes est toujours déterminé en contrôlant
les indices de réfraction et la hauteur du cœur comme dans le cas des guides d’onde
unidimensionnels, mais vient s’ajouter également sa largeur comme paramètre de contrôle
dans le cas des guides d’onde bidimensionnels.
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2.1.4.2 Détermination des zones monomodes à l’aide de modèles numériques

Comme nous l’avons vu dans la section précédente, le nombre de modes guidés à l’in-
térieur d’un guide d’onde bidimensionnel dépend des indices de réfraction des différentes
couches, fixés par l’utilisateur au moment du choix des matériaux et peu variables, mais
également des dimensions du cœur du guide d’onde ainsi que de la longueur d’onde de tra-
vail. La plupart des modèles numériques développés permettent à l’utilisateur de connaître
le nombre de modes guidés à l’intérieur d’un guide d’onde en fonction des dimensions de
son cœur après avoir fixé les indices de réfraction. Un mode de propagation est identifié
par le nombre de nœuds horizontaux i ou verticaux j qu’il possède respectivement (Fi-
gure 2.8.a)). Un mode fondamental ne possède aucun nœud, il s’agit donc du mode 00.
Le mode 01 possède un nœud vertical tandis que le mode 10 en possède un horizontal.

Figure 2.8 – a) Représentation schématiques des profils des modes TE 00, 01 et 10 ; b)
Illustration des zones de propagation modale à 1,55 µm de longueur d’onde de travail après
le calcul numérique de l’indice effectif d’un guide d’onde bidimensionnel. Dans cet exemple,
pour les modes de propagation TE 00, 01 et 10, nsp = 1, nc = 1,57 et ncf = 1,41. Le couple
{h ; l} du cœur varie quant à lui de 0 à 5 µm. La zone bleue représente l’ensemble des
dimensions du cœur qui permet la propagation du mode fondamental seul. La zone rouge
représente l’ensemble des dimensions du cœur où des modes supplémentaires peuvent
également se propager.

De plus, en balayant un ensemble de couples hauteur ; largeur {h ; l}, il est possible de
déterminer des zones où aucun mode ne peut être guidé, un seul mode peut être guidé, on
parle dans ce cas de propagation monomodale et le guide d’onde est dit monomode, ou
plusieurs modes peuvent être guidés, on parle dans ce cas de propagation multimodale et
le guide d’onde est dit multimode. La Figure 2.8.b) présente un exemple de visualisation
des différentes zones de propagation modale en faisant varier la hauteur h et la largeur l
du cœur du guide d’onde bidimensionnel.
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2.2 Couplage entre deux guides d’onde
Lorsque deux guides d’onde sont suffisamment proches l’un de l’autre, un échange

d’énergie se fait entre eux, provoquant alors la propagation d’une partie de la lumière dans
le guide de réception, si l’ensemble des conditions présentées en Section 2.1.2.2 et 2.1.2.3
sont respectées. On parle alors de couplage entre les guides d’onde. Nous présentons dans
cette section deux types de couplage entre deux guides d’onde : le couplage entre deux
guides d’onde bout à bout et le couplage entre deux guides d’onde par ondes évanescentes.

2.2.1 Couplage bout à bout
Dans certaines applications, comme par exemple la télécommunication optique, nous

sommes amenés à raccorder des guides d’onde entre eux. Nous souhaitons bien sûr que ce
raccordement se fasse avec un minimum de pertes. Lorsque les indices de cœur des guides
d’onde ne sont pas identiques, il apparaît une interface causant systématiquement une
perte lié au coefficient de transmission de Fresnel T de relation [81] :

T = 4n1n2

(n1 + n2)2 . (2.27)

Dans le cas idéal présenté en Figure 2.9.a), les cœurs des guides d’onde sont de taille
identique et leur centre est rigoureusement aligné. De plus, les deux extrémités des guides
d’onde sont parfaitement au contact. Les configurations décrites par les Figures 2.9.b),
2.9.c) et 2.9.d) n’étant pas de caractère idéal, des pertes provenant d’un mauvais couplage
apparaissent.

Figure 2.9 – Différents types de désalignement : a) Cas idéal ; b) Désalignement longi-
tudinal ; c) Désalignement latéral ; d) Désalignement angulaire.

Afin d’évaluer les pertes occasionnées par les différents désalignements, nous utilisons
l’approximation gaussienne du faisceau. Cette approximation consiste à approcher la dis-
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tribution en amplitude du mode fondamental sous la forme d’une gaussienne. La forme
approchée du faisceau gaussien est donnée par :

Ψ(r) = E0e
−r2
w(z)2 , (2.28)

avec E0 une constante, w(z) la taille du faisceau gaussien en fonction de la direction de
propagation et de relation :

w(z) = w0

√√√√1 +
(
λz

πw2
0

)2

, (2.29)

avec w0 le waist du faisceau gaussien.

Le couplage entre deux faisceaux gaussiens est illustré en Figure 2.10. Les faisceaux
gaussiens ont un waist respectif de w0 et w1. Ils sont défocalisés car espacés longitudina-
lement d’une distance ζ. Une distance ε provoque un décalage latéral. Le désalignement
angulaire entre les waists est d’un angle θ.

Figure 2.10 – Couplage entre deux faisceaux gaussiens, de waist respectif w0 et w1,
défocalisés car espacés d’une distance longitudinale ζ. Le désalignement latéral est d’une
distance ε. L’axe du second faisceau gaussien est incliné par rapport au premier d’un angle
θ.

L’efficacité de couplage η a été estimée par M. Saruwatari [82], en prenant en consi-
dération les différents désalignements présentés en Figure 2.9, ceci en résolvant l’intégrale
de recouvrement définit par H. Kogelnik [83], on obtient alors :

η = κ exp
(
−κ

(
ε2

2

(
1

w2
0(ζ) + 1

w2
1

)
+ π2θ2w

2
0(ζ) + w2

1
2λ2 − εθζ

w2
0

))
, (2.30)

avec κ le coefficient de couplage entre les faisceaux gaussiens et w0(ζ) la taille du faisceau
gaussien en fonction du désalignement longitudinal. Tous deux ont pour équation :


κ = 4w2

0w
2
1

(w2
0 + w2

1)2 + λ2ζ2

π2

(2.31a)

w2
0(ζ) = w2

0

1 +
(
λζ

πw2
0

)2
 . (2.31b)
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Il est ainsi possible sous cette forme d’isoler les différents effets des désalignements,
ceci en décomposant l’efficacité de couplage η :

η = κ× ηε,ζ × ηθ,ζ × ηε,θ,ζ , (2.32)

avec ηε,ζ l’effet du désalignement latéral lorsque les faisceaux sont défocalisés, ηθ,ζ l’effet
du désalignement angulaire lorsque les faisceaux sont défocalisés et ηε,θ,ζ l’effet combiné
du désalignement latéral et angulaire lorsque les faisceaux sont défocalisés. On obtient
alors :



ηε,ζ = exp
(
−κε

2

2

(
1
w2

1
+ 1
w2

0(ζ)

))
(2.33a)

ηθ,ζ = exp
(
−κπ2θ2w

2
0 + w2

1(ζ)
2λ2

)
(2.33b)

ηε,θ,ζ = exp
(
κ
εθζ

w2
0

)
. (2.33c)

Dans le cas où les faisceaux seraient focalisés, c’est-à-dire que ζ = 0, l’équation générale
de l’efficacité de couplage devient :

η0 = κ0 × ηε,0 × ηθ,0 = κ0 exp
(
−
(

2ε2
w2

0 + w2
1

+ 2π2θ2w2
0w

2
1

λ2(w2
0 + w2

1)

))
, (2.34)

avec :

κ0 = 4w2
0w

2
1

(w2
0 + w2

1)2 . (2.35)

2.2.2 Couplage par tapers

Pour réduire les pertes de propagation occasionnées par une jonction entre deux guides
d’onde, nous pouvons nous servir de tapers. Il s’agit d’une structure proposée par R. K.
Winn et J. H. Winn en 1975 [84] permettant d’élargir la taille du mode fondamental
pour optimiser l’échange d’énergie qui se fait entre les guides d’onde mis bout à bout. La
structure présentée en Figure 2.11 est constituée d’un guide droit monomode de largeur
w0. La zone de transition élargie progressivement le guide d’onde en suivant un angle de
déviation θ pour aboutir à un guide droit de largeur w1.
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Figure 2.11 – Schéma d’un taper linéaire avec un angle de déviation θ.

La taille du guide droit en sortie du taper rend généralement la structure multimode,
mais il est possible de limiter le couplage entre le mode fondamental et les modes d’ordres
supérieurs. R. K. Winn et J. H. Winn démontre que pour une transition linéaire s’élar-
gissant avec un angle de déviation d’environ 0,7◦, plus de 90 % de la puissance initiale est
conservée dans le mode fondamental.

Une méthode d’analyse employée passe par la méthode de l’indice effectif présentée en
Section 2.1.4.1, ceci en considérant la structure schématisée en Figure 2.12.

Figure 2.12 – Schématisation des étapes de la méthode de l’indice effectif pour un taper
linéaire avec un angle de déviation θ, de hauteur h et de largeur l : a) Guide ridge divisé en
deux structures unidimensionnelles exploitables ; b) Étape 1 : Détermination de l’indice
effectif neffmx du guide d’onde unidimensionnel 1 ; c) Étape 2 : Détermination de l’indice
effectif neffm du guide d’onde unidimensionnel 2, où la largeur l(z) devient la hauteur du
cœur et neffmx (y,z) son indice de réfraction.
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Cette division du guide d’onde bidimensionnel permet d’isoler l’indice effectif neffmx
comme l’indice effectif du guide d’onde unidimensionnel 1. Cependant, ce paramètre est
cette fois-ci dépendant à la fois de y et de z dans le cas du guide d’onde unidimensionnel
2 de par l’élargissement du cœur du guide d’onde. Cela signifie que la méthode « classique
» présentée en Section 2.1.4.1 n’applique plus ici.

Il existe essentiellement deux méthodes numériques pour faire l’étude d’une telle struc-
ture :

— La théorie du couplage de modes ou théorie des modes locaux [85], [86].
— La méthode du faisceau propagé [87].

2.2.3 Couplage par ondes évanescentes

On parle de couplage par ondes évanescentes lorsque le couplage entre deux guides
d’onde se fait aux interfaces des guides d’onde au lieu de leur extrémité. Un schéma du
principe est représenté en Figure 2.13.

Figure 2.13 – Visualisation de l’échange d’énergie entre deux guides d’onde lors d’un
couplage par ondes évanescentes.

Dans cette thèse, nous réalisons des micro-résonateurs (MR), constitués d’un guide
d’onde ridge rectiligne couplé à une cavité résonante de diverses formes, comme sont les
hippodromes, séparés entre eux par un gap. Une telle configuration permet le couplage
entre le guide d’onde et la cavité résonante avec un taux de couplage pouvant être déter-
miné par la méthode de Marcatili [88], pour chacun des modes TE et TM.

2.2.3.1 Les ondes évanescentes

Lorsqu’un faisceau gaussien se propage dans un guide d’onde, une partie de sa densité
d’énergie décroît exponentiellement dans les couches supérieures et inférieures de son
confinement, dont on dit qu’elle « s’évanouit ». Une représentation du phénomène est
schématisée en Figure 2.14.
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Figure 2.14 – Mise en évidence d’ondes évanescentes lors de la propagation d’un faisceau
gaussien.

2.2.3.2 La méthode de Marcatili

Dans les sections suivantes, nous décrivons la méthode appliquée à un guide d’onde
monomode pour le mode fondamental TE seulement, qui se propage dans le cœur du guide
d’onde. Dans un second temps, nous nous intéressons à la méthode de détermination du
taux de couplage entre deux guides d’onde lors du recouvrement des ondes évanescentes,
provoquant l’échange d’énergie présentée en Section 2.2.3.

2.2.3.2.1 Description pour un guide monomode

Le guide d’onde représenté en Figure 2.15 est composé d’un cœur de hauteur h et
de largeur l, et d’indice de réfraction n1. Ce guide d’onde respecte toutes les conditions
permettant la propagation du mode fondamental TE. Ainsi, nous savons qu’il existe des
ondes évanescentes dans les couches autour du cœur d’indice de réfraction ni (i = {2 ; 3 ;
4 ; 5 }). Dans ce modèle, nous négligeons la propagation d’ondes évanescentes au niveau
des coins du guide.

Figure 2.15 – Modèle utilisé pour appliquer la méthode de Marcatili.
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La méthode de Marcatili n’est applicable que si les indices de réfraction des couches
autour du cœur sont légèrement plus faibles que l’indice de réfraction du cœur n1, soit :

ni = n1(1−∆) avec ∆� 1 (2.36)
On considère que les constantes de propagation transverses dans les directions x et y

sont égales, soit :

{
kx1 = kx2 = kx3 = kx (2.37a)
ky1 = ky4 = ky5 = ky. (2.37b)

La constante de propagation axiale s’écrit donc :

kz =
√
k2

1 − k2
x − k2

y, (2.38)
avec k1, la constante de propagation d’une onde plane se propageant dans le cœur du
guide (milieu 1) :

k1 = 2π
λ0
n1, (2.39)

Les constantes de propagations transverses sont solutions des équations :


kxh = pπ − arctan(η2kx)− arctan(η4kx) (2.40a)

kyl = qπ − arctan
((

n3

n1

)2
ξ3ky

)
− arctan

((
n5

n1

)2
ξ5ky

)
, (2.40b)

avec ηi et ξi les profondeurs de pénétration de l’onde dans les couches d’indice de réfraction
ni. Les amplitudes des ondes évanescentes diminuent exponentiellement sur ces distances
respectivement dans les directions x et y, et sont données par les relations suivantes :



ηi = 1
|kxi |

= 1√((
π
Ai

)2
− k2

x

) i = {2 ; 4} (2.41a)

ξi = 1
|kyi |

= 1√((
π
Ai

)2
− k2

y

) i = {3 ; 5}, (2.41b)

où :

Ai = λ0

2
√

(n2
1 − n2

i )
i = {2 ; 3 ; 4 ; 5}. (2.42)

En émettant l’hypothèse que la lumière est bien confinée dans le cœur, on a :



(
kxAi
π

)2

� 1 i = {2 ; 4} (2.43a)(
kyAi
π

)2

� 1 i = {3 ; 5}, (2.43b)
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Ce qui permet d’effectuer le développement limité à l’ordre 0 des Équations (2.41a) et
(2.41b) :


ηi '

Ai
π

i = {2 ; 4} (2.44a)

ξi '
Ai
π

i = {3 ; 5}. (2.44b)

En injectant les relations des Équations (2.44a) et (2.44b) dans les Équations (2.40a)
et (2.40b), on obtient alors :


kxh = pπ − arctan

(
A2kx
π

)
− arctan

(
A4kx
π

)
(2.45a)

kyl = qπ − arctan
((

n3

n1

)2 A3ky
π

)
− arctan

((
n5

n1

)2 A5ky
π

)
. (2.45b)

Les hypothèses présentées par les Équations (2.43a) et (2.43b) étant toujours valables,
elles permettent d’effectuer le développement limité à l’ordre 1 des Équations (2.45a) et
(2.45b) :


kx '

pπ

h

1
1 + A2+A4

πh

(2.46a)

ky '
qπ

l

1
1 + n2

3A3+n2
5A5

n2
1πl

. (2.46b)

Ainsi, la constante de propagation axiale qui était donnée par l’Équation (2.38) de-
vient :

kz =

√√√√√√k2
1 −

(
pπ

h

)2
(

1
1 + A2+A4

πh

)2

−
(
qπ

l

)2
 1

1 + n2
3A3+n2

5A5
n2

1πl


2

. (2.47)

2.2.3.2.2 Détermination du taux de couplage entre deux guides d’onde

Comme le montre la Figure 2.16, lorsque deux guides d’onde sont suffisamment proches
l’un de l’autre, les ondes évanescentes vont se recouvrir dans la zone qui les sépare, appelée
gap, ce qui provoque le transfert d’énergie d’un guide à l’autre.
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Figure 2.16 – Représentation du couplage entre deux guides d’onde par recouvrement
d’ondes évanescentes.

A1(z) et A2(z) représente les amplitudes des modes confinées respectivement dans les
guides 1 et 2. Elles sont liées entre elles par le formalisme du couplage de mode [89], que
l’on représente par les équations couplées suivantes :


dA1

dz
+ jA2(z)κ21e

−j(β2−β1)z = 0 (2.48a)
dA2

dz
+ jA1(z)κ12e

j(β2−β1)z = 0, (2.48b)

avec κpq (pq = {{1 ; 2} OU {2 ; 1}}) le coefficient de coulage entre le guide p et le guide
q. βi (i = {1 ; 2}) représente la constante de propagation de l’onde i.

En introduisant la différence des constantes de propagation, ∆ = β2 − β1, que nous
considérons non-nul dans le cas de deux guides d’onde différents, il nous est possible de
simplifier les Équations (2.48a) et (2.48b), ce qui nous permet d’obtenir :


dA1

dz
+ jA2(z)κ21e

−j∆z = 0 (2.49a)
dA2

dz
+ jA1(z)κ12e

j∆z = 0, (2.49b)

Les solutions de ces équations couplées sont donc de la forme :A1(z)
A2(z)

 =
 τ(z) −jκ(z)
−jκ(z) τ(z)

A1(0)
A2(0)

 , (2.50)

avec A1(0) et A2(0) les amplitudes d’entrée des guides 1 et 2 respectivement, κ(z) et τ(z)
respectivement les coefficients de couplage et de transmission sur la distance z dépendant
de κpq et ∆. En considérant un couplage symétrique, on a κ12 = κ21 = K, on a donc :
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κ(z) = K

δ
sin(δz)e−j∆

2 z (2.51a)

τ(z) = (cos(δz) + j
∆
2δ sin(δz))e−j∆

2 z, (2.51b)

avec δ =
√
K2 +

(
∆
2

)2
. En considérant que l’ensemble de la lumière est injectée dans le

guide 1, soit A1(0) = 1 et A2(0) = 0, les Équations deviennent :


A1(z) =

(
cos(δz) + j

∆
2δ sin(δz)

)
e−j

∆
2 z (2.52a)

A2(z) = −jK
δ

sin(δz)e−j∆
2 z. (2.52b)

Ce qui nous donne en terme de puissance :

{
PA1(z) = |A1(z)|2 = 1− E sin2(δz) (2.53a)
PA2(z) = |A2(z)|2 = E sin2(δz), (2.53b)

avec E = 1
1+( ∆

2K )2 l’efficacité de couplage.

Dans le cas de deux guides d’onde identiques, les constantes de propagations de-
viennent égales, soit β1 = β2, donc ∆ = 0. L’efficacité de couplage devient alors maximum,
soit E = 1, et les Équations (2.53a) et (2.53b) deviennent :

{
PA1(z) = 1− sin2(Kz) (2.54a)
PA2(z) = sin2(Kz). (2.54b)

De plus, les Équations (2.51a) et (2.51b) se simplifient :

{
κ(z) = sin(Kz) (2.55a)
τ(z) = cos(Kz), (2.55b)

ce qui nous permet d’isoler la relation entre κ et τ suivante :

|κ|2 + |τ |2 = 1. (2.56)
Il s’agit de la loi de conservation d’énergie [90] dans l’hypothèse où le couplage est

symétrique et sans pertes. L’énergie est alors transférée périodiquement d’un guide à
l’autre avec une période spatiale :

Lπ = π

2K . (2.57)

De plus, toujours en considérant que l’ensemble de la lumière est injectée dans le guide
1, soit A1(0) = 1 et A2(0) = 0, les Équations (2.53a) et (2.53b) se simplifient à nouveau
et deviennent :

51



2.3. PERTES OPTIQUES DANS LES GUIDES D’ONDE

{
PA1(z) = τ 2(z) (2.58a)
PA2(z) = κ2(z). (2.58b)

Dans le cas où l’espacement entre les guides d’onde varierait en fonction de la direction
de propagation de la lumière, comme le montre la Figure 2.17 lorsque l’un des guides
d’onde présente une courbure de rayon R comme c’est le cas pour les MR, le coefficient
de couplage κ et le coefficient de transmission τ vont tous deux dépendre de z.

Figure 2.17 – Représentation du couplage entre deux guides d’onde lorsque l’un des
guides d’onde présente une courbure.

La séparation entre les guides d’onde e(z) s’exprime alors :

e(z) = g + R(1− cos(θ)), (2.59)
avec g la séparation minimale et constante suivant la direction de propagation ou gap, R
le rayon de courbure du guide d’onde considéré comme identique de part et d’autre du
guide d’onde rectiligne, θ variant de 0 à π

2 et définit par la relation :

θ = arcsin
(
z

R

)
z ∈ [0 ; R]. (2.60)

Les Équations (2.55a) et (2.55b) se retrouvent alors modifiées en intégrant K sur les
rayons de courbure R et deviennent :


κ(z) = sin

(
2
∫ R

0
K(e(z))dz + LcK(e(z) = g)

)
(2.61a)

τ(z) = cos
(

2
∫ R

0
K(e(z))dz + LcK(e(z) = g)

)
. (2.61b)

2.3 Pertes optiques dans les guides d’onde
La notion de pertes optiques permet de définir l’atténuation que les modes guidés

subissent lors de leur propagation dans des guides d’onde. Elles réduisent la puissance
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lumineuse transmise par les guides d’onde, ce qui limitent leur longueur, et diminuent
leur performance en tant que capteur. Les pertes optiques linéaires sont données en cm−1

ou en dB/cm, suivant la loi de conversion :

α[cm−1] = ln(10)
10 α[dB/cm]. (2.62)

Il nous est possible de déterminer la puissance de sortie Ps par rapport à la puissance
d’entrée Pe en fonction de la longueur du guide d’onde L et les pertes optiques linéaires
α grâce à la relation :

Ps = Pe × e−α[cm−1]L (2.63a)
Ps = Pe × 10

−α[dB/cm]L
10 . (2.63b)

Il est possible de classifier les différents types de pertes optiques selon leurs origines :
— Les pertes de diffusion, qui selon leur type, sont dues à la présence d’imperfections

dans les guides d’onde ou à la rugosité de surface.
— Les pertes d’absorption, qui sont dues aux transitions électroniques des électrons

du matériau.
— Les pertes par courbure, qui sont présentes lorsque les guides d’onde possèdent des

courbures et provoquent le non-respect du phénomène de réflexion totale interne
vu en Section 2.1.2.2.

En sommant ces trois différents types de pertes optiques, on obtient ainsi les pertes
optiques totales αpertes soit :

αpertes = αd + αa + αc, (2.64)

avec αd représentant les pertes de diffusion, αa représentant les pertes d’absorption, αc
représentant les pertes par courbure.

Les sections suivantes présentent plus en détail ces pertes ainsi que les équations les
définissant.

2.3.1 Les pertes de diffusion

Nous avons vu qu’il existe deux types de pertes de diffusion trouvant chacune une
origine différente : les pertes de diffusion en volume et les pertes de diffusion surfacique.
Ces différents types de pertes sont schématisés en Figure 2.18.
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Figure 2.18 – Observation des différentes pertes de diffusion : a) Pertes de diffusion en
volume ; b) Pertes de diffusion surfacique.

Pour les pertes de diffusion en volume, leurs origines proviennent de la présence d’im-
puretés, de défauts ou de trous dans le cœur du guide d’onde. Elles sont négligeables dans
le cas des matériaux massifs [91] mais ne peuvent plus être considérées comme telles lors
de l’utilisation de matériaux poreux [92].

Pour les pertes de diffusion surfacique, elles apparaissent lorsque la surface des guides
d’onde présente une rugosité, pouvant être liée au matériau lui-même [93] ou apparaît
après différentes étapes de traitement, comme la photolithographie ou de gravure [94].
Dans ces travaux, P. Tien [95] estime ces pertes en suivant l’approche de l’optique géo-
métrique et sont données par la relation :

αd = Σ2 1
2

cos3(θi)
sin(θi)

1
h + 1

p10
+ 1

p12

, (2.65)

avec θi l’angle d’incidence du faisceau lumineux, h correspond à la hauteur du cœur du
guide d’onde, p10 =

√
β2
m − k2

0n
2
sp, p12 =

√
β2
m − k2

0n
2
cf , Σ est facteur suivant la relation :

Σ = 4π
λ

√
σ2

10 + σ2
12, (2.66)

avec σpq (pq = {{1 ; 0} OU {1 ; 2}}) la variance de rugosité de surface des interfaces p
vers q.

2.3.2 Les pertes d’absorption

Dépendant grandement du matériau utilisé, les pertes d’absorption sont dues aux
transitions électroniques et à l’excitation vibrationnelle des molécules du matériau. Au
niveau des photons, l’absorption représente le phénomène par lequel l’énergie d’un photon
est absorbée par une autre particule, par exemple un électron. La Figure 2.19 représente
une modélisation des énergies que peuvent prendre les électrons d’un solide, dans le cas
d’un isolant ou d’un semi-conducteur ici. Dans le cas d’un conducteur, on a Eg = 0.
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Figure 2.19 – Théorie des bandes : modélisation des niveaux d’énergie d’une particule,
comme un électron, représentés sous la forme de bandes.

De façon générale, les électrons ne peuvent prendre que des valeurs d’énergies com-
prises dans la bande de valence d’énergie Ev, remplie d’électrons, et la bande de conduc-
tion d’énergie Ec, vide ou partiellement remplie d’électrons selon si le matériau est isolant,
semi-conducteur ou conducteur. Ces bandes sont séparées par une bande interdite d’éner-
gie Eg ou gap, où un électron ne peut se trouver, et est caractéristique du matériau. Nous
pouvons ainsi isoler l’égalité :

Eg = Ec − Ev. (2.67)

Par conséquent, pour qu’un électron passe en état excité, c’est-à-dire pour qu’il su-
bisse une transition électronique de la bande de valence vers la bande de conduction du
matériau, l’énergie du photon, suivant la loi de Planck-Einstein [96], doit être supérieure
ou égale à l’énergie Eg, soit en terme de longueur d’onde :

λc ≥
2π~c
Eg

, (2.68)

avec ~ la constante de Planck, de valeur approchée : ~ = 6,63 · 10−34 J.s.

Dans notre cas, l’énergie lumineuse est alors transformée en énergie électronique, ce
qui provoque l’atténuation de la lumière dans le guide d’onde.

2.3.3 Les pertes par courbure

Nous avons défini en Section 2.1.2.2 que la lumière pouvait se propager lorsque l’angle
incident θi respecté la condition du phénomène de réflexion totale interne. On considérait
dans ce cas le guide d’onde comme rectiligne, mais lorsque ce dernier présente une cour-
bure, la condition du phénomène de réflexion totale interne n’est plus respectée comme le
montre la Figure 2.20. Une partie de la lumière est donc réfractée aux interfaces, ce qui
provoque l’atténuation de la lumière dans le guide d’onde, on parle alors de pertes par
courbure.
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Figure 2.20 – Observation des pertes par courbure lors de la courbure d’un guide d’onde.

Dans ces travaux, E. Marcatili [88] estime ces pertes par courbure comme expo-
nentiellement proportionnelles au rayon de courbure R du guide d’onde, soit :

αc = C1e
(−C2R), (2.69)

avec C1 et C2 des constantes qui dépendent des indices de réfraction des matériaux consti-
tuant le guide d’onde.

2.4 Principe de fonctionnement d’un micro-résonateur

Un MR est un transducteur optique composé d’un guide d’onde rectiligne couplé à
une cavité résonante en forme d’anneau ou en hippodrome. Les MR sont utilisés comme
transducteurs optiques pour la biodétection car ils permettent d’atteindre une faible limite
de détection et offrent une possibilité abordable de multiplexage pour de la multidétection.
Les principes physiques théoriques permettant d’obtenir la fonction de transfert d’un MR
et l’extrapolation de ses caractéristiques sont tout d’abord présentés. Nous considérons
que les guides d’onde sont monomodes, d’indice effectif neff . En second temps, nous
présenterons le principe de biodétection optique et les méthodes d’analyse avec une telle
structure.

2.4.1 Fonction de transfert d’un micro-résonateur

Un MR, dont une représentation est schématisée en Figure 2.21 est constitué d’une
cavité résonante couplée à un guide d’onde, également appelé guide d’accès, tous deux
séparés d’une distance g, ou gap. La cavité résonante peut prendre la forme d’un anneau
de rayon R et, dans le cas d’une forme en hippodrome, une longueur Lc, appelée longueur
de couplage, est ajoutée à la cavité résonante.
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Figure 2.21 – Schématisation du fonctionnement d’un MR.

On injecte un signal optique Ei composé de plusieurs longueurs d’onde dans le guide
d’accès. Arrivée à la zone de couplage, au niveau du gap, une partie de la lumière Et est
directement transmise en sortie, avec un coefficient de transmission τ tandis qu’une autre,
notée E2 est couplée dans la cavité résonante, avec un coefficient de couplage κ.

Après s’être propagé un tour dans la cavité résonante, le champ E2 subit des pertes
optiques αpertes, avec un coefficient d’atténuation a, ainsi qu’un déphasage ϕ. Une partie
de ce champ, noté E3 est recouplée dans le guide d’accès, avec un coefficient de couplage
κ′, tandis qu’une autre, est retransmise dans la cavité résonante, avec un coefficient de
transmission τ ′.

De part son passage dans la cavité résonante, la lumière recouplée va interférer avec
la lumière directement transmise, selon si les longueurs d’onde qui les composent res-
pectivement sont en phase ou non. Lorsqu’elles sont en phase, les longueurs d’onde vont
interférer constructivement, mais celles qui sont déphasées vont interférer destructive-
ment, provoquant donc l’extinction de certaines longueurs d’onde, dont on dit qu’elles
résonnent.

En passant par le formalisme matricielle [97], déjà exploité en Section 2.2.3, il est
possible de relier le champ optique transmis Et au champ optique incident Ei en fonction
des différents paramètres présentés précédemment. On obtient alors la matrice de transfert
suivante : Et

E2

 = α

 τ −jκ′

−jκ τ ′

Ei
E3

 , (2.70)

avec α les pertes de couplage, τ et τ ′ respectivement les coefficients de transmission guide-
guide et cavité-cavité, κ et κ′ respectivement les coefficients de couplage guide-cavité et
cavité-guide, Ei le champ optique incident, Et le champ optique transmis, E2 la partie du
champ incident Ei couplée dans la cavité résonante, E3 le champ optique correspondant
au champ optique E2 ayant parcouru un tour dans la cavité résonante, de relation :

E3 = aE2e
jϕ, (2.71)
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avec a le coefficient d’atténuation et ϕ le déphasage entre les champs optiques E2 et E3,
tous deux définis par leur relation respective :


a = e−

ln(10)
10

αpertesL
2 (2.72a)

ϕ = 2πneffL
λ

, (2.72b)

avec αpertes les pertes optiques totales définit par l’Équation (2.64), neff l’indice effectif
du mode guidé et L la circonférence de la cavité résonante, de relation :

L = 2πR + 2Lc, (2.73)

avec R le rayon de courbure de l’hippodrome et Lc sa longueur de couplage.

Le développement de l’Équation matricielle (2.70) permet d’obtenir les équations sui-
vantes :

{
Et = α(τEi + jκ′E3) (2.74a)
E2 = α(jκEi + τ ′E3). (2.74b)

Il nous est ainsi possible de déterminer la transmission complexe t en fonction de la
longueur d’onde λ, ceci en effectuant le rapport entre champ optique transmis Et et le
champ optique incident Ei, et en résolvant les Équations (2.71), (2.74a) et (2.74b). On
obtient alors :

t(λ) = Et
Ei

= ατ − α2(κκ′ + ττ ′)aej
2πneffL

λ

1− ατ ′aej
2πneffL

λ

. (2.75)

Dans l’hypothèse où nous considérons la zone de couplage comme symétrique, soit
κ′ = κ et τ ′ = τ , et sans pertes de couplage, soit α = 1, nous retrouvons la loi de
conservation d’énergie définit par l’Équation (2.56) :

|κ|2 + |τ |2 = 1. (2.76)

L’Équation (2.75) se simplifie afin d’obtenir :

t(λ) = τ − aej
2πneffL

λ

1− τaej
2πneffL

λ

. (2.77)

La fonction de transfert du MR T correspond alors au module de la transmission
complexe, soit le rapport en intensité entre le champ optique transmis Et et le champ
optique incident Ei, soit It = |Et|2 et Ii = |Ei|2 respectivement. On obtient alors :

T (λ) = |t(λ)|2 = |Et
Ei
|2 = It

Ii
=

τ 2 + a2 − 2τa cos
(2πneffL

λ

)
1 + τ 2a2 − 2τa cos

(2πneffL
λ

) . (2.78)
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On constate qu’il existe des longueurs d’onde non transmises, les longueurs d’onde de
résonance, qui s’obtiennent lorsque le déphasage ϕ = 2πneffL

λ
entre les champs E2 et E3

est un multiple de 2π, soit :

2πneffL
λres,p

= 2πp p ∈ Z. (2.79)

Il nous est ainsi possible d’isoler la longueur d’onde de résonance d’ordre p :

λres,p = neffL

p
p ∈ Z. (2.80)

2.4.2 Caractéristiques d’intérêt d’un micro-résonateur
En observant la Figure 2.22 qui représente la fonction de transfert d’un MR avec des

paramètres quelconques, il nous est possible d’isoler certaines des caractéristiques d’un
MR, à savoir l’intervalle spectral libre ISL, la largeur à mi-hauteur δλ et le contraste C.

Figure 2.22 – Transmission d’un MR avec des paramètres quelconques afin d’isoler les
caractéristiques d’intérêt d’un MR.

Ces caractéristiques sont décrites dans les sections suivantes, ainsi que d’autres ca-
ractéristiques découlant de ces dernières, comme le facteur de qualité Q et la finesse F,
résumant ainsi les caractéristiques d’intérêt d’un MR.

2.4.2.1 L’intervalle spectral libre

L’intervalle spectral libre ISL correspond à l’écart entre deux longueurs d’onde de
résonance consécutives, soit :

ISL = λres,p+1 − λres,p =
λ2
res,p

ngL
, (2.81)

avec ng l’indice de groupe déterminer à partir de la vitesse de groupe d’un paquet d’onde,
dépendant de l’indice effectif et de la longueur d’onde, soit :

ng(λ) = neff (λ)− λdneff (λ)
dλ . (2.82)
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2.4.2.2 La largeur à mi-hauteur

La largeur à mi-hauteur δλ correspond à la largeur du pic de résonance calculé à sa
moitié. Elle est donnée par la relation [98] :

δλ =
λ2
res,p(1− aτ)
πngL

√
aτ

. (2.83)

2.4.2.3 Le facteur de qualité

Le facteur de qualité Q correspond au rapport entre une longueur d’onde d’ordre p et
la largeur à mi-hauteur δλ associé à la longueur d’onde λres,p. Il est donné par la relation :

Q = λres,p
δλ

, (2.84)

soit en développant :

Q = πngL
√
aτ

λres,p(1− aτ) . (2.85)

On définit également le facteur de qualité comme le rapport entre l’énergie contenue
dans la cavité résonante E et la quantité d’énergie dissipée ∆E après chaque tour, soit
sur une période de 2π [99]. Il est donc également donné par la relation :

Q = 2π E
∆E . (2.86)

2.4.2.4 La finesse

La finesse F correspond au rapport entre l’intervalle spectral libre ISL et la largeur à
mi-hauteur δλ. Elle est donc donnée par la relation :

F = ISL
δλ

, (2.87)

soit en développant :

F =
√
πaτ

1− aτ . (2.88)

2.4.2.5 Le contraste

Le contraste C correspond à l’écart entre les extremums de la transmission. Il dépend
par conséquent de la transmission maximum Tmax et de la transmission minimum Tmin de
la fonction de transfert donnée par l’Équation (2.78). On obtient alors :

C = Tmax − Tmin, (2.89)

avec :
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Tmax =

(
τ + a

1 + τa

)2
pour cos

(2πneffL
λ

)
= −1 (2.90a)

Tmin =
(
τ − a
1− τa

)2
pour cos

(2πneffL
λ

)
= 1. (2.90b)

Nous pouvons constater que chacune des caractéristiques d’intérêt dépend des diffé-
rents paramètres précédemment énoncés, comme l’atténuation a dépendant des pertes
optiques, le coefficient de transmission τ lié au coefficient de couplage κ par la relation
κ2 = 1− τ 2 (Équation (2.76)) ou des dimensions de la cavité résonante du MR.

Lors de l’utilisation de MR comme transducteur pour les biocapteurs optiques, les
critères de performances énoncés en Section 1.3 peuvent être contrôlés afin de les améliorer,
ceci en optimisant chacun de ces paramètres, et donc ces caractéristiques d’intérêt.

2.5 Principe de détection d’un biocapteur à base de
micro-résonateur

Nous avons introduit dans le Chapitre 1 une définition des biocapteurs optiques. Pour
rappel, un capteur est un dispositif servant à mesurer un paramètre d’intérêt par la
mesure d’un autre paramètre exploitable, en se servant d’un transducteur pour convertir
le paramètre d’intérêt en paramètre exploitable. On parle de biocapteurs optiques lorsque
le paramètre d’intérêt à mesurer sert pour de la bio-détection et qu’il est mesuré par un
paramètre exploitable optique.

Dans cette thèse, nous avons décidé de nous servir d’un MR comme transducteur,
pour leur compacité et leur meilleure capacité d’intégration par rapport à d’autres trans-
ducteurs optiques. Nous avons présenté le principe de fonctionnement de cette structure
en Section 2.4. Lorsque toutes les conditions sont respectées, des longueurs d’onde de
résonance apparaissent, en observant la transmission de la lumière en sortie du MR, sous
la forme de pics de résonance.

Nous nous intéresserons plus précisément dans cette section au décalage de la longueur
d’onde de résonance induite par la présence de biomarqueurs spécifiques dans le milieu de
détection ainsi qu’aux techniques de détection avec un MR. Une modélisation d’un MR
pour déterminer la taille des guides d’onde afin d’obtenir une propagation monomodale,
ainsi que l’optimisation de ses paramètres pour optimiser ses performances en terme de
biocapteur optique sont ensuite présentées.

2.5.1 Analyse du décalage de la longueur d’onde de résonance
d’un micro-résonateur

La présence de biomarqueurs spécifiques dans le milieu de détection va provoquer
une variation de l’indice effectif du mode de propagation, qui entraîne par conséquent
un décalage des longueurs d’onde de résonance du MR. L’analyse du décalage d’une
longueur d’onde de résonance d’un MR peut passer par deux méthodes de mesure qui
sont présentées en Figure 2.23.

61



2.5. PRINCIPE DE DÉTECTION D’UN BIOCAPTEUR À BASE DE
MICRO-RÉSONATEUR

Figure 2.23 – Analyse du décalage d’une longueur d’onde de résonance d’un MR : a)
Étude de la variation d’une longueur d’onde de résonance d’ordre p ∆λres,p ; b) Étude de
la variation en intensité ∆I à une longueur d’onde fixe.

Il est possible d’étudier directement la variation de la longueur d’onde de résonance
d’ordre p (Figure 2.23.a)) [100], ce qui permet d’obtenir une grande plage de mesure
tant que le décalage de la longueur d’onde de résonance d’ordre p ne dépasse pas l’ISL du
MR. Cependant, une faible variation de la longueur d’onde de résonance sera difficilement
détectable si le facteur de qualité n’est pas assez élevé, et donc si la largeur à mi-hauteur
du pic de résonance n’est pas assez faible.

Une autre méthode consiste à observer la variation en intensité à une longueur d’onde
fixe (Figure 2.23.b)) pour différentes concentrations de biomarqueurs [101]. La transmis-
sion d’un MR possédant de fortes pentes aux alentours des longueurs d’onde de résonance,
un faible décalage d’une longueur d’onde de résonance d’ordre p sera mesurable par un
photo-détecteur en sortie du MR. Ainsi, cette méthode possède un fort intérêt pour dé-
tecter de faibles concentrations de biomarqueurs, mais est sensible aux fluctuations en
intensité du système de mesure optique.

Ces deux méthodes d’analyse sont également sensibles aux variations de températures
de par la dépendance de l’indice effectif du milieu à ce paramètre qui, comme énoncé
précédemment, est le principal facteur qui provoque un décalage des longueurs d’onde
de résonance d’un MR. Un système de stabilisation en température, comme un module
Peltier est donc nécessaire pour éviter les biais de mesure que provoque une variation en
température.

2.5.2 Différents types de détection

Comme déjà évoqué précédemment, dans le domaine de la biodétection optique, deux
types de détection peuvent être envisagés pour détecter des biomarqueurs spécifiques : la
détection homogène où les biomarqueurs spécifiques sont en solution (Figure 2.24.a)) et
la détection surfacique où les biomarqueurs spécifiques sont captés par des biorécepteurs
greffés sur ou dans le cœur du guide d’onde par fonctionnalisation (Figure 2.24.b)).
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Figure 2.24 – Différents types de détection dans le domaine de la biodétection optique
à l’aide de guides d’onde : a) La détection homogène ; b) La détection surfacique.

La détection homogène consiste à détecter des biomarqueurs spécifiques en solution,
considérés comme le superstrat du transducteur optique. Ainsi, comme nous l’avons vu
en Section 2.5.1, la présence des biomarqueurs spécifiques va provoquer une variation
de l’indice du superstrat, engendrant une modification de l’indice effectif du milieu de
détection, ce qui décale les longueurs d’onde de résonance dans le cas des MR. Néanmoins,
la présence d’autres molécules va participer au phénomène de décalage des longueurs
d’onde de résonance, rendant ce type de détection non-sélectif.

On préférera dans ce cas l’utilisation de la détection surfacique qui vise à capter les
biomarqueurs spécifiques par des biorécepteurs greffés sur le cœur du guide d’onde par
fonctionnalisation. Ces biorécepteurs vont immobiliser les biomarqueurs spécifiques et une
étape de rinçage permet de chasser les autres molécules responsables du biais de détection
qu’elles provoquent lors d’une détection homogène.

L’utilisation de matériaux poreux, comme l’illustre la Figure 2.25, permet une interac-
tion lumière-matière directement dans le volume, puisque le champ optique qui se propage
dans le cœur du guide d’onde va interagir avec les biomarqueurs qui y sont contenus ou
greffés.

Figure 2.25 – Utilisation d’un matériau poreux pour les mêmes types de détection,
toujours à l’aide de guides d’onde : a) La détection homogène ; b) La détection surfacique.
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L’influence de la présence des biomarqueurs impactera donc cette fois l’indice du su-
perstrat, mais également l’indice du cœur, ce qui influencera davantage la modification
de l’indice effectif du milieu de détection, et donc le décalage des longueurs d’onde de
résonance, toujours dans le cas des MR.

2.5.3 Optimisation des performances des biocapteurs à base de
micro-résonateurs

Nous avons vu dans le Chapitre 1 que les performances d’un capteur pouvait être jugées
selon certains critères, comme la plage de mesure, la limite de détection ou la sensibilité.
En ce qui concerne les biocapteurs optiques à base de MR, ces critères de performance
peuvent être améliorés en optimisant les caractéristiques d’intérêt présentées en Section
2.4.2. Nous avons également vu précédemment diverses méthodes de détection, comme la
détection homogène et la détection surfacique, et d’analyse, comme l’analyse du décalage
des longueurs d’onde de résonance et la variation en intensité. Dans cette thèse, nous
nous intéresserons à la détection surfacique basée sur la variation de la longueur d’onde
de résonance d’ordre p.

2.5.3.1 La plage de mesure

La plage de mesure est définie par l’intervalle de mesures possibles du capteur, de
la plus faible valeur détectable, correspondant à la limite de détection, à la plus élevée.
L’analyse du décalage d’une longueur d’onde de résonance d’ordre p étant limité par l’ISL
du MR, comme nous l’avons vu en Section 2.5.1, on comprend que la plage de mesure du
biocapteur optique basé sur ce type de transducteur est lié à son intervalle spectral libre
ISL, soit :

Plage de mesure = ISL ≥ ∆λres,p. (2.91)

2.5.3.2 La sensibilité

On définit la sensibilité d’un capteur comme le rapport, dans une zone linéaire d’une
courbe de calibration (Figure 1.4), entre la variation de la valeur mesurée et la variation
de mesurande :

S = ∂(Grandeur physique)
∂(Mesurande) . (2.92)

Dans cette thèse, le mesurande à détecter correspond à la quantité de biomarqueurs
greffés par unité de surface du transducteur, directement lié à la variation de l’indice
effectif du milieu qu’elle provoque. Pour la détecter, nous passerons par l’analyse du
décalage des longueurs d’onde de résonance d’un MR, l’Équation (2.92) se réécrit pour
devenir :

S = ∂∆λres
∂Mbiomarqueurs

. (2.93)
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2.5.3.3 La limite de détection

La limite de détection correspond à la plus petite valeur détectable par un capteur.
Pour une application biocapteur, il est souhaité d’avoir la plus faible limite de détection
possible. Dans notre cas, il s’agit du plus faible décalage des longueurs d’onde de résonance
détectable, directement lié à la variation de l’indice effectif du milieu de détection engendré
par la présence des biomarqueurs. La limite de détection LD peut-être estimée à l’aide de
l’écart-type du bruit du capteur σ et de sa sensibilité S :

LD = 3σ
S . (2.94)

La mesure du décalage des longueurs d’onde de résonance est influencée par les pertes
optiques et par le bruit de détection, provoquant ainsi une incertitude sur la mesure. Pour
en augmenter la précision, le pic de résonance doit être le plus fin possible, imposant une
largeur à mi-hauteur δλ la plus faible possible et donc un facteur de qualité élevé. Ainsi,
le plus faible décalage des longueurs d’onde de résonance ∆λresmin peut être estimé comme
un dixième de la largeur à mi-hauteur du pic de résonance [102]. La limite de détection
LD peut alors être redéfinie comme le rapport suivant [103] :

LD =
max(Bruit; δλ10 )

S . (2.95)

La plus grande valeur de concentration détectable de biomarqueurs Cmax est lié à la
plage de mesure, et donc à l’intervalle spectral libre ISL, à la sensibilité S et à la limite
de détection LD :

Cmax = ISL
S − LD. (2.96)

Ainsi, nous obtenons la gamme de détection du capteur, qui correspond à l’intervalle
entre ces valeurs.

2.6 Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons introduit les principes physiques permettant la propa-

gation de la lumière, ceci en résolvant les équations propagation provenant des équations
de Maxwell. Nous avons par la suite extrait les conditions à respecter pour permettre
la propagation de la lumière dans un guide d’onde plan ainsi que son confinement pour
une propagation dans un guide d’onde bidimensionnel. Ces conditions sont de valider le
phénomène de réflexion totale, mais il faut de plus que l’indice de réfraction perçu par la
lumière soit compris à la fois entre celui de la couche de confinement optique supérieure et
celui de la couche guidante, et également entre celui de la couche de confinement optique
inférieur et celui de la couche guidante.

Nous avons ensuite présenté le phénomène d’échange d’énergie, appelé couplage, lorsque
deux guides d’onde se trouvent suffisamment proches l’un de l’autre. Nous avons com-
mencé par le couplage avec deux guides d’onde mis bout à bout, ceci en passant par la
résolution de l’intégrale de recouvrement des champs, pour finir par le couplage par ondes
évanescentes, une partie de l’onde qui « s’évanouit » dans les interfaces lors du phénomène
de réflexion totale, à l’aide de la méthode de Marcatili.
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Lors de sa propagation dans un guide d’onde, la lumière subit une atténuation pro-
venant de plusieurs sources. Également appelées pertes optiques de propagation, elles
trouvent différentes origines, comme la présence d’imperfections dans la fabrication du
guide d’onde, c’est le cas pour les pertes de diffusion. L’excitation vibrationnelle des mo-
lécules du ou des matériaux qui compose le guide d’onde va provoquer l’absorption de
photon, on parle alors de pertes d’absorption. Dès lors que le guide d’onde présente une
courbure, la condition pour obtenir le phénomène de réflexion totale n’est plus respec-
tée, ce qui provoque la réfraction d’une partie de la lumière aux interfaces supérieure et
inférieure de la couche guidante, prenant la forme de pertes dites de courbure.

Nous avons appliqué les principes physiques précédemment énoncés à un MR. Il est
composé d’une cavité résonante prenant la forme, dans notre étude, d’un hippodrome
couplé avec un guide d’onde rectiligne. Tous deux sont séparés d’une distance suffisam-
ment faible pour permettre un couplage par ondes évanescentes. L’interaction entre la
lumière directement transmise et celle se propageant dans la cavité résonante va provo-
quer, selon certaines conditions, l’extinction de certaines longueurs d’onde composant la
lumière injectée dans le MR, dont on dit qu’elles résonnent. L’analyse de la transmission,
c’est-à-dire le rapport en intensité entre le champ de sortie et d’entrée du MR a permis
d’extraire des caractéristiques d’intérêt, comme l’ISL (écart entre deux longueurs d’onde
de résonance consécutives), la largeur à mi-hauteur (largeur du pic de résonance calculé
à sa moitié), le facteur de qualité (rapport entre une longueur d’onde de résonance et sa
largeur à mi-hauteur), la finesse (rapport entre l’ISL et la largeur à mi-hauteur), et le
contraste (écart entre la transmission maximale et la transmission minimale).

L’utilisation des MR intégrés comme transducteurs suscite un bon intérêt dans le
domaine de la biodétection optique. Nous nous sommes concentrés sur le principe de
détection visant à analyser le décalage des longueurs d’onde de résonance lors de la pré-
sence de biomarqueurs spécifiques dans le milieu de détection. Nous avons pu isoler deux
types de détection, une où les biomarqueurs spécifiques sont en solution, que l’on appelle
détection homogène, et l’autre où les biomarqueurs spécifiques sont captés par des bioré-
cepteurs greffés sur la surface du MR par fonctionnalisation. L’optimisation de la plage
de mesure, de la limite de détection et de la sensibilité des capteurs à base de MR passe
par l’optimisation des différentes caractéristiques d’intérêt ainsi que par le contrôle des
incertitudes de mesures, comme les bruits thermiques et d’intensité.
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3.1. PRÉSENTATION DU SILICIUM POREUX

Dans ce chapitre, nous présentons le matériau utilisé pour la fabrication de micro-
résonateurs intégrés : le silicium poreux. Ce matériau a été développé par A. Uhlir [104]
et D. R. Turner [105] au cours de leurs travaux sur l’électropolissage à la fin des années
50. En 1990, L. T. Canham [106] met en évidence la photoluminescence du silicium
poreux à température ambiante. De nombreuses études ont été réalisées dans la conti-
nuité sur les diverses propriétés de ce matériau, notamment les propriétés structurelles,
électroniques et optiques [107]. Dans le domaine de l’optique, le silicium poreux a permis
de réaliser des dispositifs capables d’émettre de la lumière [108] ou de la guider [109].
Dans les applications de biocapteurs optiques, sa surface spécifique élevée, son indice de
réfraction modulable et sa bio-compatibilité rendent ce matériau très prometteur [110].

L’utilisation du silicium poreux comme matériau dans les applications de capteurs
permet la détection des biomarqueurs spécifiques directement dans le volume du guide
d’onde. Ce mode de détection a déjà permis d’améliorer la sensibilité de ce type de capteur
d’un facteur 5 par rapport à l’utilisation de matériaux massifs comme les polymères qui
exploitent la détection par ondes évanescentes [111].

Dans cette thèse, nous utilisons le silicium poreux comme matériau pour la fabrication
de micro-résonateurs dans l’objectif d’une application biocapteur, ceci en exploitant la
détection surfacique de biomarqueurs spécifiques captés par des biorécepteurs greffés par
fonctionnalisation dans le guide d’onde poreux.

Ce chapitre porte sur la présentation du silicium poreux ainsi que sur le procédé
de fabrication par anodisation électrochimique de monocouches puis de multicouches po-
reuses, ceci en prenant en compte l’influence sur la porosité des précédentes couches afin de
contrôler les différents indices de réfraction des couches composant les micro-résonateurs
qui seront fabriqués par la suite. La validation de la calibration du procédé de fabrication
de micro-résonateurs en multicouches poreuses passe par la caractérisation optique de ces
structures qui sera alors présentée.

3.1 Présentation du silicium poreux
Le silicium poreux (SiP) est un matériau obtenu grâce à un procédé d’anodisation

électrochimique que nous présenterons par la suite. Grâce à ce procédé, il est possible
de contrôler la porosité et l’épaisseur des couches poreuses, ce qui permet de fabriquer
des composants pour de nombreuses applications, en particulier dans le domaine des
biocapteurs.

3.1.1 Anodisation électrochimique
L’obtention du SiP est effectuée par anodisation électrochimique d’un substrat de

silicium monocristallin. Le substrat est placé dans un électrolyte composé d’une solution
acqueuse à base d’acide fluorhydrique (de formule brute HF) [112]. Un courant électrique
est ensuite appliqué entre le substrat de silicium, jouant le rôle de l’anode via le contact
électrique de sa face arrière, et une électrode constituée de platine, jouant le rôle de la
cathode. Le platine est choisi en raison de son inaltérabilité vis-à-vis du HF. La Figure
3.1 présente des images obtenues par microscopie électronique à balayage (MEB) d’une
couche de SiP obtenue au terme de l’anodisation électrochimique (Figure 3.1.a)). On
notera l’apparition de trous d’air entre les cristallites de silicium, également appelés pores
(Figure 3.1.b)), dont leur taille et leur forme dépendent à la fois du type et du taux de
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dopage du substrat utilisé, de la concentration de HF dans l’électrolyte, et de la densité
de courant appliquée.

Figure 3.1 – Observation MEB d’une couche de SiP réalisée à partir d’un substrat de
silicium dopé P+ et d’orientation cristalline (100) : a) Vue en tranche d’une couche de
SiP présentant des pores colonnaires ; b) Vue en surface d’une couche de SiP.

Durant notre étude, les couches de SiP sont fabriquées à partir d’un substrat de silicium
d’orientation cristalline (100) fortement dopé (P+) avec des atomes de Bore. Notre choix
s’est porté sur ce type de substrat car il permet d’obtenir des couches de SiP avec des
pores de forme et de taille adaptées à notre application de biodétection, notamment par
la formation de pores colonaires [113] suffisamment ouverts pour faciliter l’infiltration
des biomarqueurs spécifiques tout en minimisant la rugosité à l’interface entre la couche
poreuse et le substrat [114].

3.1.2 Réaction chimique de fabrication du silicium poreux

Les différentes étapes de formation du SiP par réaction chimique d’un substrat de
silicium dans une solution de HF sont présentées en Figure 3.2.

Les ions fluorures (de formule brute F−) contenues dans l’électrolyte remplacent les
atomes d’hydrogène (de formule brute H) en attaquant les liaisons Si-H en surface du
substrat (Figure 3.2.a)). Cette attaque est accompagnée par l’émission de dihydrogène
(de formule brute H2) jusqu’au remplacement de toutes les liaisons Si-H (Figure 3.2.b)).
Les ions F− vont ensuite attaquer les liaisons Si-Si au niveau des défauts du substrat,
ce qui s’accompagne par la formation d’ion hexafluorosilicate (de formule brute SiF2−

6 )
(Figure 3.2.c)).
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Figure 3.2 – Étapes de réaction chimique lors de la formation de SiP : a) Remplacement
des atomes d’hydrogène par les ions fluorures ; b) Émission de dihydrogène lors de l’attaque
des liaisons Si-H en surface du substrat ; c) Formation d’ion hexafluorosilicate lors de
l’attaque des liaisons Si-Si du substrat de silicium.

Le dégagement de H2 entraîne l’apparition de bulles de gaz qui stoppe la réaction
chimique. Le détachement de ces bulles de gaz peut être effectué à l’aide d’un surfactant,
comme l’éthanol, qui est ajouté à l’électrolyte [115].

Comme déjà présentée, l’apparition de pores nécessite certaines conditions dépendant
notamment du type et du taux de dopage du substrat de silicium utilisé. De plus, la
densité de courant appliquée lors de l’anodisation électrochimique permet de contrôler la
porosité de la couche de SiP ainsi formée. Cependant, au-delà d’une certaine valeur de
densité de courant, le substrat de silicium est gravé en surface sans former de pores, on
parle alors d’életropolissage.

3.1.3 Passivation et oxydation du silicium poreux

De par son caractère poreux, la surface interne du SiP est relativement grande, mais
cela rend la structure instable à température ambiante. Un traitement thermique est donc
nécessaire pour stabiliser le SiP [116]. Cette stabilisation de la structure s’effectue par une
passivation à 300 ◦C sous air ambiant dans un four de thermo-oxydation qui permet de
recouvrir la surface interne du SiP d’une fine couche de silice, qui elle est thermiquement
stable [117].

Une augmentation de la température provoque l’oxydation de la structure par la pé-
nétration de l’oxygène dans les pores et la désorption de l’hydrogène à la surface du SiP.
Cependant, cette désorption peut provoquer la diffusion d’atomes de silicium, entraînant
ainsi l’effondrement de la structure sur elle-même pour une température comprise entre
350 ◦C et 450 ◦C [118]. L’oxydation du SiP est par conséquent effectuée à des tempéra-
tures plus élevées que 450 ◦C. À partir de 850 ◦C pendant une heure, le SiP est totalement
oxydé [111].

L’oxydation du SiP provoque une expansion volumique du silicium de 27 % suite à
l’insertion de l’oxygène dans ses pores [119]. Les travaux de E. V. Astrova et al. [120]
ont permis de mettre en évidence que l’oxydation de couches poreuses ayant une porosité
inférieure à 56 % entraine l’obstruction totale des pores. Pour une porosité plus élevée, il
reste par conséquent une porosité résiduelle après traitement thermique.
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3.1.4 Contrôle de l’indice de réfraction du silicium poreux
Il est possible de mesurer l’indice de réfraction d’une couche poreuse par spectroscopie

ou par ellipsométrie [121]. Après sa fabrication, le SiP est constitué à la fois de silicium
et d’air, l’indice de réfraction d’une couche de SiP varie donc en fonction des fractions
volumiques de chacun des matériaux et permet de couvrir un large intervalle d’indice de
réfraction. À l’aide du modèle de Bruggeman [122], il est possible de calculer l’indice de
réfraction d’un matériau désordonné. La validation de ce modèle pour le calcul de l’indice
de réfraction d’une couche de SiP a été démontrée en comparant le calcul à la mesure par
réflectométrie [123].

L’équation générale provenant du modèle de Bruggeman permet de relier l’indice de
réfraction du matériau n comprenant N éléments de fraction volumique fi et d’indice de
réfraction ni. On obtient ainsi la relation :

N∑
i=1

fi

(
n2
i − n2

n2
i + 2n2

)
= 0, (3.1)

avec ∑N
i=1 fi = 1.

Dans le cas du SiP non-oxydé, le développement de l’Équation (3.1) donne la relation
suivante :

fairinit
n2

air − n2

n2
air + 2n2 + fSiinit

n2
Si − n2

n2
Si + 2n2 = 0, (3.2)

avec fairinit et fSiinit respectivement les fractions volumiques d’air et de silicium, nair et nSi
respectivement les indices de réfraction de l’air (nair = 1) et du silicium (nSi = 3,5).

Après passivation et éventuellement oxydation du SiP, le développement de l’Équation
(3.1) donne la relation suivante :

fairox
n2

air − n2

n2
air + 2n2 + fSiox

n2
Si − n2

n2
Si + 2n2 + fSiO2

n2
SiO2 − n

2

n2
SiO2 + 2n2 = 0, (3.3)

avec fairox et fSiox respectivement les fractions volumiques d’air et de silicium après pas-
sivation et éventuellement oxydation, fSiO2 la fraction volumique de silice apparue lors
de l’oxydation du SiP, nair, nSi et nSiO2 respectivement les indices de réfraction de l’air
(nair = 1), du silicium (nSiP = 3,5) et de la silice (nSiO2 = 1,44).

En prenant en compte l’expansion volumique du silicium de 27 % lors de son éventuelle
oxydation, il est possible de lier les fractions volumiques entre elles grâce aux relations
suivantes :


fSiox = fSiinit − toxfSiinit (3.4a)
fairox = fairinit − 1,27toxfSiinit (3.4b)
fSiO2 = 2,27toxfSiinit , (3.4c)

avec tox = 1− fSiox
fSiinit

, le coefficient d’oxydation du SiP.
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3.2 Réalisation et caractérisation de couches poreuses
Au cours de cette thèse, les couches de SiP sont réalisées en appliquant des densités

de courant J pendant des durées bien définies sur un substrat de silicium, et à une
température maintenue à 18 ◦C. Le substrat possède une épaisseur de 250 µm et une
résistivité égale à 5 mΩ.cm.

Dans cette section, nous présentons la cellule électrolytique utilisée pour l’anodisation
électrochimique pour la réalisation de monocouches et de multicouches poreuses. Ces
couches seront ensuite caractérisées pour valider le couple de densité de courant J à
appliquer afin d’obtenir un couple d’indice de cœur nc et de gaine ncf préalablement
choisi pour la fabrication de guides d’onde.

3.2.1 Conditions d’anodisation
La cellule électrolytique servant à la réalisation du SiP est schématisée en Figure 3.3.

Elle est constituée de téflon, un matériau résistant à l’attaque corrosive de HF lors de
la réalisation de couches poreuses à partir du substrat de silicium, servant d’anode. La
cathode, quant à elle, est en platine et est positionnée au dessus, à environ 1 cm du
substrat de silicium, et parallèlement à sa surface.

Figure 3.3 – Schématisation de la cellule électrolytique.

L’électrolyte est composé d’une solution de HF (50 %) diluée dans de l’eau désionisée
(18 MΩ) et de l’éthanol dans les proportions volumiques présentées dans le Tableau 3.1 :

Tableau 3.1 – Proportions volumiques de l’électrolyte.

Électrolyte HF (50 %) Eau (18 MΩ) Éthanol
Proportions volumiques 2 1 2

Un agitateur est placé au bout de la cathode pour renouveler l’électrolyte, qui est en
contact avec le substrat de silicium à travers un masque ayant une ouverture de surface
de 3,54 cm2.
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Un courant électrique d’intensité I est appliqué sur cette surface S pendant un temps
donné pour réaliser une couche poreuse, ou une succession de couches en faisant varier ces
paramètres au cours de l’anodisation électrochimique. La densité de courant appliquée J
correspond alors au rapport entre l’intensité du courant et la surface de contact entre le
substrat de silicium et l’électrolyte, soit :

J = I
S . (3.5)

Nous appliquons dans cette thèse des densités de courant allant de 1 mA/cm2 à 115
mA/cm2, soit un courant électrique allant de 3,54 mA à 407,1 mA. Dans cette configura-
tion, le profil d’épaisseur est homogène au centre de la couche poreuse, sur environ 5 mm,
ce qui correspond à environ 25 % de la surface totale comme le montre la Figure 3.4.

Figure 3.4 – Profil d’épaisseur d’une couche de SiP pour une ouverture de surface de 3,54
cm2, avec une cathode en platine positionnée au dessus, à 1 cm du substrat de silicium.
Les épaisseurs sont obtenues par observation MEB de la tranche d’une couche de SiP

3.2.2 Traitement de passivation

Comme évoqué précédemment, les couches de SiP fraîchement élaborées ont besoin
d’une passivation pour stabiliser la structure poreuse du matériau. Le traitement ther-
mique est effectué dans un four Nabertherm, qui est constitué de trois zones chauffantes
contrôlées chacune par un thermocouple piloté par un programme. Les couches de SiP
à traiter sont placées dans un tube en quartz incrusté dans le four. La passivation est
effectuée sous air ambiant par l’application d’une température de 300 ◦C pendant 45 min
avant de redescendre à température ambiante (Figure 3.5).
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Figure 3.5 – Cycle thermique pour la passivation du SiP.

3.2.3 Caractérisations de couches poreuses
Pour la réalisation de guides d’onde optiques, il est important de connaître les indices

de réfraction des couches qui les composent. Dans le cas du SiP, il est notamment impor-
tant de relier les conditions de réalisation à l’indice de réfraction de la couche poreuse.
Dans cette section, des monocouches ainsi que des multicouches de SiP sont réalisées avec
les paramètres d’anodisation électrochimique présentées en Section 3.2.1. Ces couches sont
ensuite caractérisées physiquement par MEB, afin de déterminer leurs épaisseurs, et op-
tiquement par réflectométrie, afin de déterminer leurs porosités, et donc leurs indices de
réfraction à l’aide du modèle de Bruggeman.

3.2.3.1 Détermination de l’indice de réfraction d’une couche poreuse par ré-
flectométrie

Le schéma du principe de la spectrométrie en incidence normale est présenté en Figure
3.6 [124].

Figure 3.6 – Principe de la spectrométrie en incidence normale sur une couche de SiP.

Les spectres de réflectance sont acquis au moyen d’un appareillage à fibre optique
permettant d’exciter en incidence normale l’échantillon et de collecter la lumière réfléchie,
et d’un spectromètre à haute vitesse de balayage : Ocean optics HR 400. Le système est
équipé d’une lampe halogène et d’un monochromateur afin de travailler dans une gamme
spectrale qui s’étend de 900 à 2100 nm. La variation de la longueur d’onde de la lumière
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incidente permet d’obtenir un spectre de réflectance constitué de franges d’interférences
causées par les réflexions aux interfaces air-SiP et SiP-substrat. Nous effectuons nos me-
sures réflectométriques au centre de la couche poreuse, soit sa zone homogène en épaisseur
et en porosité (Figure 3.4).

La méthode de détermination de l’indice de réfraction d’une couche poreuse est basée
sur la modélisation de son spectre de réflectance en utilisant le modèle de Bruggeman
[125]. Ce modèle, déjà évoqué en Section 3.1.4, permet de déduire l’indice de réfraction
d’un milieu effectif composé de plusieurs milieux différents. Ce spectre théorique calculé
est alors ajusté au spectre expérimental en paramétrant l’épaisseur et l’indice de réfraction
de la couche poreuse.

Pour une couche poreuse d’indice de réfraction n1 et d’épaisseur e séparant l’air, d’in-
dice n0 = 1, et le substrat de silicium, d’indice n2, le coefficient de réflectance R est donné
par la relation suivante :

R = | R0,1 +R1,2e
iφ

1 +R0,1R1,2eiφ
|2, (3.6)

avec R0,1 et R1,2 respectivement les coefficients de réflexion de Fresnel à l’interface air-SiP
et SiP-substrat, φ le déphasage entre deux rayons successifs, tous trois donnés par les
relations suivantes :



R0,1 = 1− n1

1 + n1
(3.7a)

R1,2 = n1 − n2

n1 + n2
(3.7b)

φ = 4π
λ
n1e. (3.7c)

Il est donc possible de déterminer le coefficient de réflectance à partir de l’épaisseur de
la couche poreuse ainsi que de l’indice de réfraction des différentes couches. L’épaisseur
de la couche de SiP est mesurée en clivant l’échantillon et en observant la tranche par
MEB. On note P, la porosité de la couche poreuse correspondant à la fraction volumique
d’air fair, on obtient donc :

P = fair = 1− fSi. (3.8)

Ainsi, l’indice de réfraction de la couche poreuse n est déterminé à partir de sa porosité
P grâce à la relation de Bruggeman, ce qui permet d’ajuster le spectre de réflexion expé-
rimental avec le spectre théorique calculé, en paramétrant l’épaisseur de la couche et son
indice de réfraction. Nous pouvons par conséquent connaître l’indice de réfraction d’une
monocouche de SiP à la longueur d’onde de 1,55 µm notamment grâce à cette méthode.

La Figure 3.7 présente un exemple de détermination de la porosité d’une monocouche
de SiP de 4,75 µm d’épaisseur par l’ajustement de ses spectres de réflectance théorique
et expérimental. Cet ajustement permet de déterminer la porosité à 70,7 ± 1,0 % pour
cette monocouche . L’incertitude est associée à l’incertitude sur la mesure de l’épaisseur
de la monocouche.
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Figure 3.7 – Exemple de détermination de la porosité d’une monocouche de SiP : a)
Image MEB d’une couche de SiP de 4,75 µm; b) Ajustement du spectre de réflectance
théorique sur l’expérimental sur la gamme spectrale s’étendant de 1,0 µm à 2,0 µm.

Un grand nombre de franges d’interférences est nécessaire pour obtenir une meilleure
précision sur l’ajustement des spectres de réflectance théorique et expérimental, et donc
sur la porosité de la couche poreuse. Ce nombre augmente avec l’épaisseur de la mono-
couche de SiP.

La détermination de cette porosité permet, comme le présente la Figure 3.8, de déter-
miner l’indice de réfraction de la couche poreuse à la longueur d’onde souhaitée.

Figure 3.8 – Courbe de dispersion d’indice de réfraction de la monocouche précédente
sur la gamme spectrale s’étendant de 1,54 µm à 1,56 µm.

3.2.3.2 Influence de la passivation sur une couche de silicium poreux

Nous caractérisons cette fois-ci les couches poreuses après passivation de la même ma-
nière que précédemment afin de déterminer le coefficient d’oxydation tox du SiP, ceci pour
déterminer la nouvelle porosité de la couche.

On constate sur la Figure 3.9 que de par la superposition des spectres de réflectance
entre avant et après passivation, ce traitement thermique provoque une diminution négli-
geable de la porosité de la structure.
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Figure 3.9 – Comparaison entre les spectres de réflectance sur une gamme spectrale
s’étendant de 1,0 µm à 2,0 µm d’une monocouche de SiP avant et après passivation.
La superposition des spectres indique que les porosités de ses couches sont quasiment
similaires.

Aussi, nous admettrons que le coefficient d’oxydation tox est nul lors de la passivation
d’une couche de SiP. Nous verrons dans le Chapitre 4 que ce traitement thermique de
passivation est suffisant pour la biofonctionnalisation des couches de SiP.

3.2.3.3 Influence des couches poreuses déjà formées sur la formation de nou-
velles couches de silicium poreux

Les guides d’onde sont réalisés en réalisant deux couches successives de SiP, ceci en
appliquant deux densités de courant successives, une pour le cœur et une pour la gaine
afin d’obtenir deux couches poreuses d’épaisseur et de porosité différentes, et donc d’indice
de réfraction différents.

Cependant, comme nous le verrons dans la Section 3.3, deux fines couches (appelées
couches barrières) de faible porosité sont nécessaires pour le procédé de fabrication des
guides d’onde en SiP. Quatre couches successives vont donc être réalisées en appliquant
quatre densités de courant successives pendant des temps donnés. Néanmoins, dans une
structure multicouche en SiP, il est rapporté que l’indice de réfraction d’une couche la
consituant est différent par rapport à une monocouche de SiP seul, et ce pour une même
densité de courant appliquée et un temps d’anodisation égal [126].

Considérant ces résultats, nous avons étudié l’influence de la présence des couches
barrières sur les caractéristiques de la couche de SiP d’intérêt dans la structure multi-
couche, ceci pour des densités de courant supérieures à 50 mA/cm2 et jusqu’à électro-
polissage d’une monocouche poreuse. La Figure 3.10 compare la vitesse d’anodisation
(Figure 3.10.a)) et la porosité (Figure 3.10.b)) en fonction de la densité de courant J
appliquée pour trois différentes structures multicouches en SiP.

— Dans le cas A, nous étudions des structures monocouches réalisées en appliquant
une densité de courant J comprise entre 50 et 110 mA/cm2.

— Dans le cas B, nous étudions des structures bicouches réalisées en appliquant suc-
cessivement une densité de courant J1 = 1 mA/cm2 (couche barrière) puis une
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densité de courant J2 comprise entre 50 et 110 mA/cm2. La couche barrière est
ensuite gravée.

— Dans le cas C, nous étudions des structures quadricouches, constituées d’une couche
barrière (J1 = 1 mA/cm2), suivie d’une couche où une densité de courant J2 = 85
mA/cm2 est appliquée pour simuler la couche guidante, puis d’une seconde couche
barrière J3 = J1 = 1 mA/cm2, et enfin d’une couche réalisée en appliquant une
densité de courant J4 comprise entre 110 et 115 mA/cm2. Les trois premières
couches poreuses sont ensuite gravées.

Les gravures effectuées dans les deux derniers cas sont nécessaires afin de ramener
l’étude à la monocouche d’intérêt et ainsi faciliter sa caractérisation par réflectométrie.

Figure 3.10 – Étude sur la vitesse d’anodisation (a)) et la porosité (b)) de trois différentes
structures en SiP en fonction de la densité de courant J appliquée : cas A : monocouches
réalisées en appliquant une densité de courant comprise entre 50 et 110 mA/cm2 (J = 110
mA/cm2 : électropolissage), cas B : bicouches réalisées en appliquant successivement une
densité de courant J1 = 1 mA/cm2 (couche barrière) puis une densité de courant J2
comprise entre 50 et 110 mA/cm2. Une gravure est réalisée pour retirer la couche barrière,
cas C : quadricouches réalisées en appliquant successivement une densité de courant J1 = 1
mA/cm2 (couche barrière), J2 = 85 mA/cm2 (couche guidante), J3 = J1 = 1 mA/cm2

(couche barrière) puis une densité de courant J4 comprise entre 110 et 115 mA/cm2. Une
gravure est réalisée pour retirer les trois premières couches poreuses.

La Figure 3.11 rapporte les observations par MEB de la tranche d’une monocouche
(Figure 3.11.a)), d’une bicouche (Figure 3.11.b)) et d’une quadricouche (Figure 3.11.c)) de
SiP où une densité de courant de 110 mA/cm2 a été appliquée pour la couche inférieure.
Pour les deux derniers cas, les images MEB de la couche d’intérêt seule à 110 mA/cm2

sont obtenues après gravure des couches supérieures.
On remarque que dans le cas où la couche poreuse est réalisée sans couche barrière

au préalable, un électropolissage est observé pour une densité de courant de 110 mA/cm2
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(Figure 3.11.a)). Pour la même densité de courant, celui-ci n’apparait pas si une couche
poreuse est réalisée auparavant (Figure 3.11.b) et Figure 3.11.c)). Cela montre déjà un
effet de la couche barrière sur la couche suivante pour cette densité de courant.

Figure 3.11 – Observation par MEB de la tranche de couches de SiP : a) Monocouche
en SiP réalisée en appliquant une densité de courant de 110 mA/cm2 ; b) Bicouche en
SiP réalisée successivement une densité de courant J1 = 1 mA/cm2 (couche barrière) puis
une densité de courant J2 = 110 mA/cm2. Une gravure est réalisée pour retirer la couche
barrière ; c) Quadricouche en SiP en appliquant successivement une densité de courant
J1 = 1 mA/cm2 (couche barrière), J2 = 85 mA/cm2 (couche guidante), J3 = J1 = 1
mA/cm2 (couche barrière) puis une densité de courant J4 = 110 mA/cm2. Une gravure
est réalisée pour retirer les trois premières couches poreuses.

Sur la Figure 3.10.a), on observe de plus que pour une densité de courant appliquée
de 50 mA/cm2, la vitesse d’anodisation est approximativement la même pour les cas
A et B. On observe ensuite une différence de vitesse d’anodisation qui augmente entre
les deux cas A et B avec la densité de courant appliquée. La présence de la couche
barrière préalablement formée augmente donc la vitesse d’anodisation de la couche poreuse
d’intérêt. On observe sur la Figure 3.10.b) que pour une densité de courant appliquée de
50 mA/cm2, la porosité est également similaire pour les cas A et B. Pour des densités de
courant croissantes, la porosité des monocouches (cas A) devient plus élevée que pour les
couches d’intérêts dans les cas B et C, contrairement à la vitesse d’anodisation (Figure
3.10.a)). On en déduit que plus la porosité de la couche d’intérêt est proche de celle
de la couche barrière, plus l’influence de la présence de cette dernière, sur la vitesse
d’anodisation et la porosité des couches poreuses suivantes, est négligeable. La diffusion
des espèces réactives responsables de la formation des pores est d’autant plus limitée
à travers la couche barrière car sa porosité est faible. La composition de la solution
électrolytique, notamment en ion hydroxyde (de formule brute HO−), est donc différente
dans les couches sous-jacentes par rapport à un cas sans couche barrière. La concentration
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en ion HO− serait plus élevée en présence d’une couche barrière générant une couche sous-
jacente moins poreuse [127], [128].

Pour finir, on observe sur les Figures 3.10.a) et 3.10.b), pour les densités de courant
étudiées, que les vitesses d’anodisation et les porosités des couches d’intérêts sont sen-
siblement les mêmes pour les cas B et C. On en déduit donc que les caractéristiques
d’une couche de SiP dans une structure multicouche ne dépendent que de la porosité de
la couche tout juste supérieure et non des autres couches plus au dessus.

3.3 Procédé de fabrication de micro-résonateurs en
quadricouche poreuse

Le but du procédé de fabrication, présenté en Figure 3.12, est de réaliser des micro-
résonateurs (MR) en SiP à partir de quadricouches poreuses, obtenues en appliquant
successivement quatre densités de courant comme introduit en Section 3.2.3.3.

Figure 3.12 – Fabrication de MR en SiP : a) quadricouche poreuse ; b) MR réalisé par
photolithographie et à partir d’une quadricouche poreuse.

3.3.1 Choix des indices de réfraction des couches poreuses
L’objectif de la thèse est, rappelons le, de concevoir des guides d’onde hybrides consti-

tués de MR en SiP couplés avec des guides d’onde ridges en polymère et servant de guides
d’accès. L’indice de réfraction d’un polymère étant fixe à une longueur d’onde donnée, le
choix de ce dernier va par conséquent induire le choix des indices de réfraction, et donc
des porosités, liées aux densités de courant appliquées, des couches poreuses constituant
le MR en SiP. En effet, pour réduire le plus possible les pertes de couplages entre deux
milieux de propagation, il faut que les indices de réfraction des guides d’onde en polymère
et en SiP soient similaires.

La gamme d’indices de réfraction des polymères est comprise entre 1,3 et 1,7 UIR. La
plupart des polymères disponibles à l’institut FOTON sont répertoriés dans le Tableau
3.2 avec leur indice de réfraction respectif.
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Tableau 3.2 – Différents polymères disponibles à l’institut FOTON et leur indice de ré-
fraction à 1,55 µm.

Polymères Indice de réfraction à 1,55 µm
PMATRIFE 1,41
OG125 1,46
PMMA 1,48
NOA65 1,52
PMMI 1,52
PVCI 1,56
Polystyrène 1,56
Lexans 1,57
SU8 1,57

Parmi les différents polymères utilisés dans la réalisation de guides d’onde, le polymère
SU8 a déjà été utilisé au sein de l’institut FOTON [111], [129]. Nous utiliserons par la
suite ce polymère pour servir de guide d’accès couplé avec un guide d’onde en SiP. De
plus, nous avons vu dans le Chapitre 2 que les indices de réfraction des matériaux doivent
être égaux pour ne pas générer de pertes à l’interface entre eux. Ainsi, la couche guidante
de la structure doit avoir un indice de réfraction de 1,57.

Nous choisissons un indice de réfraction de la couche de confinement de 1,41. Nous
travaillons ainsi avec un contraste d’indice de réfraction qui, comme nous le verrons dans
la suite, demande la réalisation de guides d’onde à faibles dimensions pour obtenir une
propagation monomodale dans le domaine du proche infrarouge. Cela permet également
d’obtenir des structures compactes.

Par conséquent, le couple d’indices de réfraction des couches poreuses guidante et
de confinement constituant le MR en SiP doit être égal à {1,57 ; 1,41}. En reprenant
l’étude effectuée en Section 3.2.3.3 sur la porosité des couches poreuses dans des structures
multicouches, il nous est possible, à l’aide de la Figure 3.13, de déterminer l’indice de
réfraction d’une couche poreuse en fonction de la densité de courant appliquée.
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Figure 3.13 – Étude sur l’indice de réfraction à 1,55 µm de la couche inférieure de
bicouches en SiP après gravure de la couche supérieure, en fonction de la densité de
courant J appliquée.

À partir de cette courbe, nous déterminons les densités de courant à appliquer pour
obtenir une couche poreuse guidante avec un indice de réfraction à 1,55 µm de 1,57 et
une couche poreuse de confinement avec un indice de réfraction à 1,55 µm de 1,41. Nous
obtenons ainsi JG = 85 mA/cm2 et JC = 110 mA/cm2 respectivement. La structuration
des quadricouches en SiP, c’est-à-dire les densités de courant appliquées, les porosités et
les indices de réfraction correspondants, sont résumés dans le Tableau 3.3.

Tableau 3.3 – Paramètres de réalisation (densité de courant J , porosité P et indice de
réfraction n) des quadricouches en SiP.

Couches Densités de courant J (mA/cm2) Porosité P (%) Indice de réfraction n à 1,55 µm
Barrière supérieure 1 43,5 ± 1,5 2,27 ± 0,04
Guidante 85 69,6 ± 1,0 1,57 ± 0,02
Barrière intermédiaire 1 43,5 ± 1,5 2,27 ± 0,04
Confinement 110 75,6 ± 1,0 1,41 ± 0,02

3.3.2 Choix des dimensions du guide d’onde pour une propaga-
tion monomodale

Avant la fabrication de MR, il est nécessaire de dimensionner la hauteur h et la largeur
l du cœur du guide d’onde pour permettre une propagation monomodale de la lumière
dans le domaine du proche infrarouge comme nous le souhaitons, ce qui demande des
dimensions de l’ordre du micromètre. Le masque dont nous disposons pour fabriquer des
MR permet de réaliser des guides d’onde de 2 µm de largeur. La longueur de couplage de
l’hippodrome est de 70 µm et il possède un rayon de courbure de 100 µm.

La Figure 3.14 présente la zone de propagation monomodale (en bleu) à la longueur
d’onde de travail de 1,55 µm et en fonction des dimensions du cœur du guide d’onde bidi-
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mensionnel, après le calcul numérique de l’indice effectif, pour les modes de polarisation
TE et TM.

Figure 3.14 – Détermination de la zone de propagation monomodale à la longueur d’onde
de travail de 1,55 µm après le calcul numérique de l’indice effectif d’un guide d’onde
bidimensionnel, pour les modes de polarisation TE 00, 01 et 10 (a), et TM 00, 01 et
10 (b). Les indices de réfraction du superstrat nsp, du cœur nc et de la gaine ncf sont
respectivement de 1, 1,57 et 1,41. Le couple {h ; l} varie quand à lui de 0 à 5 µm.

Le couple hauteur ; largeur {h ; l} du cœur du guide d’onde varie de 0 à 5 µm. Pour un
superstrat d’air (nsp = 1), un cœur d’indice de réfraction nc = 1,57 et une gaine d’indice
de réfraction ncf = 1,41, nous constatons que pour une largeur l de 2 µm, la hauteur
h possible du cœur du guide d’onde varie entre 1,0 et 2,0 µm pour le mode TE (Figure
3.14.a)), et 1,2 et 2,0 µm pour le mode TM (Figure 3.14.b)).

Nous avons choisi une hauteur de 1,5 µm, ce qui permet d’obtenir une propagation
monomodale de la lumière à la fois pour les modes de polarisation TE et TM. Nous avons
également choisi une épaisseur de 5 µm de gaine afin d’éviter les pertes optiques dues aux
fuites de la lumière dans le substrat de silicium.

Cependant, dans notre structure quadricouche, le contraste d’indice entre la gaine et la
couche barrière intermédiaire étant plus important que le contraste d’indice entre la gaine
et le cœur, la couche barrière intermédiaire doit avoir une épaisseur suffisamment faible
pour garder une propagation monomodale uniquement dans le cœur du guide d’onde. Le
calcul numérique par la méthode de l’indice effectif n’étant pas adapté dans le cas de notre
structure quadricouche, nous calculons les indices effectifs avec un solveur FMM (pour
Film Mode Matching) à vecteur complet à l’aide du logiciel FIMMWAVE, commercialisé
par Photon design. Le solveur FMM est une méthode numérique polyvalente pour les
calculs de champs de modes vectoriels et particulièrement adaptée aux structures de
guides d’onde rectangulaires [130].

La Figure 3.15 présente la zone de propagation monomodale (en bleu) à la longueur
d’onde de travail de 1,55 µm et en fonction de l’épaisseur de la couche barrière intermé-
diaire ecb2 à la fois pour les modes polarisés TE et TM. Une épaisseur de couche barrière
supérieure est fixée à 30 nm car cette dernière n’influence que très peu la propagation de
la lumière et sera gravée par la suite.
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Figure 3.15 – Évolution du nombre de modes de propagation dans le cœur de la structure
quadricouche en fonction de l’épaisseur de la couche barrière intermédiaire à la fois pour
les modes polarisés TE et TM.

Nous constatons que pour une épaisseur de couche barrière intermédiaire ecb2 en des-
sous de 40 nm, la propagation monomodale dans le cœur de la structure quadricouche
est assurée. Nous avons choisi une hauteur de couche barrière intermédiaire de 30 nm,
ce qui est suffisamment faible pour obtenir une propagation monomodale dans le cœur à
la fois pour les modes polarisés TE et TM sans trop influencer la réalisation des couches
poreuses successives, et tout en étant suffisamment élevée pour lui permettre d’empêcher
l’infiltration de la résine ou du polymère lors du procédé de fabrication.

Pour finir, nous réalisons une étude afin de déterminer l’influence de la présence des
deux couches barrières sur l’indice effectif et l’indice de groupe par rapport à une structure
classique qui n’en possède pas. Pour ce faire, nous estimons les indices effectifs, sur un
intervalle de longueur d’onde allant de 1,4 à 1,6 µm par la résolution numérique de la
méthode de l’indice effectif, pour les modes polarisés TE et TM sans la présence des deux
couches barrières (Figure 3.16.a)). Nous déterminons ensuite les indices effectifs avec un
solveur FMM à vecteur complet dans le cas de la structure quadricouche (Figure 3.16.b)),
toujours sur un intervalle de longueur d’onde allant de 1,4 à 1,6 µm, et toujours pour les
modes polarisés TE et TM. Les dimensions de chacune des couches ont été choisies en
fonction de l’étude précédente.
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Figure 3.16 – Calcul numérique des indices effectifs des modes polarisés TE et TM pour
deux structures différentes : a) Guide d’onde ridge classique sans couche barrière ; b) Guide
d’onde ridge avec une couche barrière supérieure et une couche barrière intermédiaire.

Les valeurs des indices effectifs à la longueur d’onde de travail de 1,55 µm, pour les
modes polarisés TE et TM, sont présentées dans le Tableau 3.4. On observe un écart de
l’ordre de 10−2 UIR entre les indices effectifs calculés pour les deux méthodes.

Tableau 3.4 – Résultats de calculs numériques des indices effectifs pour les modes polarisés
TE et TM.

Résolution numérique
Mode polarisé TE TM

Méthode de l’indice effectif 1,4829 1,4838
Solveur FMM à vecteur complet 1,4927 1,4997

Puis, nous avons déterminé l’évolution de l’indice effectif pour chacune des structures
en fonction de la longueur d’onde [131], [132]. Cette évolution a été ajustée par une
fonction linéaire sur un intervalle de longueur d’onde allant de 1,4 à 1,6 µm, comme le
présente la Figure 3.17.
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Figure 3.17 – Détermination de l’indice de groupe en fonction de la structure étudiée :
a) Évolution de l’indice effectif de la structure en fonction de la longueur d’onde pour
le mode polarisé TE ; b) Évolution de l’indice effectif de la structure en fonction de la
longueur d’onde pour le mode polarisé TM.

L’indice de groupe, à l’aide de l’Équation (2.82) présentée au Chapitre 2, a par consé-
quent pu être calculé pour la structure quadricouche, et vaut 1,618 UIR pour le mode de
polarisation TE et 1,624 UIR pour le mode de polarisation TM. De la même manière,
nous avons calculé un indice de groupe de 1,617 UIR pour le mode de polarisation TE et
1,622 UIR pour le mode de polarisation TM dans le cas d’un guide d’onde ridge classique
sans couches barrières. Il y a donc une différence de l’ordre de 10−3 UIR entre les valeurs
d’indices de groupe pour chacun des modes de polarisation.

Par conséquent, nous continuerons dans la suite de la thèse d’utiliser le solveur FMM à
vecteur complet pour la détermination des indices effectifs et de groupe de nos structures,
ceci compte tenu de la différence entre les méthodes utilisées pour calculer l’indice effectif,
qui est de l’ordre de 10−2 UIR, et de l’ordre de 10−3 UIR pour l’indice de groupe.

3.3.3 Réalisation technologique en salle blanche

Dans cette thèse, la réalisation des guides d’onde se font dans les salles blanches
appartenant à la plateforme technologique CCLO (pour Centre Commun Lannionnais
d’Optique) de l’institut Foton, où l’humidité, la température et la concentration de parti-
cules dans l’air sont contrôlées. Les techniques de fabrication utilisées sont détaillées dans
cette section.

La Figure 3.18 illustre les étapes de fabrication d’un MR à partir d’une quadricouche
en SiP (Figure 3.18.a)). Chacune des étapes est détaillées dans les sections suivantes.
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Figure 3.18 – Étapes de fabrication pour la réalisation d’un MR en quadricouche po-
reuses.

3.3.3.1 Dépôt de silice par pulvérisation cathodique

La pulvérisation cathodique par dépôt chimique en phase vapeur assisté par plasma
(PECVD, pour Plasma Enhanced Chemical Vapor Deposition) permet de déposer de fines
couches de matériaux sur une surface d’intérêt, comme un substrat de silicium, par bom-
bardement ionique d’une cible. Le principe de dépôt est illustré en Figure 3.19 pour un
dépôt de silice (de formule brute SiO2). Un mélange de gaz, composé d’argon (de formule
brute Ar) et de dioxygène (de formule brute O2), est acheminé vers le bâti et est ionisé
par collisions avec des électrons de forte énergie, générés par avalanche électronique lors
de l’application d’une forte tension par un générateur. Les ions positifs à base d’argon
sont confinés par un champ magnétique à l’aide d’un aimant positionné derrière la cible.
Ils sont ensuite attirés et projetés sur la cathode, la cible en silice. Les ions arrachent
alors par collision les molécules de silice neutres de la cible et sont alors projetés de façon
balistique sur la surface d’intérêt. La pulvérisation radiofréquence (RF) à la fréquence de
13,56 MHz permet d’éviter l’accumulation de charges à la surface de la cible isolante en
silice.

87



3.3. PROCÉDÉ DE FABRICATION DE MICRO-RÉSONATEURS EN
QUADRICOUCHE POREUSE

Figure 3.19 – Principe de dépôt de silice par PECVD.

Dans cette thèse, la méthode PECVD est utilisée pour déposer de fines couches de
silice (Figure 3.18.b)) servant de couches barrières de sélectivité lors du développement
de la résine photosensible et de la gravure qui seront détaillés par la suite. Les paramètres
de dépôt par PECVD pour environ 30 nm de silice sont reportés dans le Tableau 3.5.

Tableau 3.5 – Paramètres utilisés pour le dépôt de silice.

Paramètres Valeur
Puissance RF (W) 500
Temps (s) 180
Débit Ar (sccm) 40
Débit O2 (sccm) 4
Pression (mTorr) 12
Temps (s) 180

3.3.3.2 Dépôt de matériaux par spin coating

L’enduction centrifuge ou le spin coating est une technique de dépôt de couches minces
à partir de matériaux liquides, comme des polymères ou des résines. Le principe, illustré en
Figure 3.20, consiste à déposer le matériau sur une surface d’intérêt, comme un substrat de
silicium, avant de le mettre en rotation grâce à une tournette pour permettre l’étalement
du matériau. Une fois la vitesse constante, une majorité du solvant s’évapore pour obtenir
une couche solidifiée.
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Figure 3.20 – Représentation de la technique de spin coating : a) Dépôt du matériau
liquide ; b) Mise en rotation de la surface de dépôt pour étalement ; c) Évaporation du
solvant.

Pour la réalisation de nos guides d’onde, nous déposons la résine photosensible S1805
(Figure 3.18.c)), choisie pour sa résistance à la puissance ICP (pour Inductively Coupled
Plasma) lors de l’étape de gravure que nous détaillerons par la suite. Un promoteur
d’adhérence, l’hexaméthyldisilazane (HDMS, de formule brute C6H19NSi2), est d’abord
déposé pour obtenir une meilleure adhérence entre la résine et la couche de silice. Les
résines photosensibles sont caractérisées par un facteur d’aspect, comme le rapport entre
la résolution latérale et l’épaisseur de la résine déposée. Pour obtenir un gap de 0,5 µm
entre le guide d’accès et la cavité résonante du MR, une épaisseur de résine de 0,5 µm est
donc nécessaire pour que le facteur d’aspect soit maximum, c’est-à-dire égal à 1. Un recuit
sur une plaque chauffante est ensuite effectué pour consolider la résine. Les paramètres
de dépôt par spin coating de la résine S1805 sont reportés dans le Tableau 3.6.

Tableau 3.6 – Paramètres utilisés pour le dépôt de la résine S1805.

Paramètres Valeur
Temps (s) 10
Vitesse (rpm) 4000
Accélération (rpm/s) 1000

3.3.3.3 Photolithographie

Le principe de la photolithographie, dont les étapes sont illustrées en Figure 3.21
consiste à transférer les motifs d’un masque plaqué par contact sous vide sur une surface
d’intérêt via une résine photosensible. Le masque de photolithographie est une plaque de
verre sur laquelle des motifs en chrome sont dessinés à l’aide de la méthode de e-beam
lithographie [133]. La résine est ensuite insolée par rayonnement UV à 365 nm et les motifs
opaques cachent certaines zones de la résine, qui ne sont donc pas insolées. Deux types
de résines sont utilisées :

— Les résines positives dont les parties masquées restent après l’étape de développe-
ment.

— Les résines négatives dont les parties masquées sont dissoutes après l’étape de
développement.
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Figure 3.21 – Représentation de la photolithographie dans le cas de l’utilisation d’une
résine positive : a) Insolation de la résine photosensible au travers des motifs en chrome
du masque ; b) Révélation des motifs cachés par les motifs opaques du masque.

Dans cette thèse, nous utilisons principalement des résines positives pour l’insolation
(Figure 3.18.d) et Figure 3.21.a)). La résolution des motifs de faibles dimensions dépend
de la longueur d’onde de la lampe et du temps d’insolation. En effet, une sur ou une sous-
insolation peut entraîner une dégradation des motifs transmis. Nous utilisons un aligneur
de masque MJB4 Süss microtech pour la réalisation de nos étapes de photolithographie.
Les paramètres d’insolation de la résine S1805 sont reportés dans le Tableau 3.7.

Tableau 3.7 – Paramètres utilisés pour l’insolation de la résine S1805.

Paramètres Valeur
Temps d’exposition (s) 3
Puissance UV (mW/cm2) 14

Une dernière étape consiste à immerger la résine insolée dans un solvant adéquat
pour développer les motifs d’intérêts (Figure 3.18.e)). Comme nous l’avons vu, selon
le type utilisé (positif ou négatif), une partie de la résine va se dissoudre révélant les
motifs transférés lors de l’insolation. Dans le cas de l’utilisation de la résine positive
S1805, on utilise le développeur MF-319 comme solvant pour la révélation. Le temps de
développement pour une insolation optimale de S1805 est de l’ordre d’une minute. Un
rinçage à l’eau désionisée (18 MΩ) est enfin effectué pour retirer toute trace de solvant ou
de résine résiduelle.

3.3.3.4 Gravure ionique réactive

La gravure ionique réactive (RIE, pour Reactive Ion Etching) est une technique de
gravure sèche similaire, dans son fonctionnement, à la méthode PECVD, si ce n’est qu’en
plus de réagir physiquement, le plasma réagit chimiquement avec la surface d’intérêt,
ce qui en retire une certaine partie, qui est donc gravée. Les différents paramètres, à
savoir, la puissance RF du plasma, la pression, le temps de gravure et le choix des espèces
gazeuses sont tous à définir en fonction du matériau à graver. Le plasma est généré à
basse pression par un champ électromagnétique et à une fréquence de 13,56 MHz, comme
pour la méthode PECVD.
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Dans notre cas, nous souhaitons graver du SiP pour obtenir le MR illustré en Figure
3.18.f). Nous utilisons du trifluorométhane (formule brute CHF3) comme gaz de gravure,
qui offre une meilleure sélectivité de gravure entre le SiP (gravure chimique) et la résine
S1805 (gravure physique) comparé à l’hexafluorure de soufre (formule brute SF6) égale-
ment disponible. Le plasma est également densifié par une bobine à induction (ICP, pour
Inductively Coupled Plasma) pour obtenir une sélectivité optimale lors de la gravure du
cœur du guide d’onde en SiP. Il est critique pour la réalisation des MR hybrides d’at-
teindre la couche barrière intermédiaire sans la graver, pour empêcher l’infiltration de
polymère SU8 dans la couche de confinement lors de son dépôt. Pour ce faire, un suivi de
gravure par interférométrie d’un laser HeNe permet de suivre la progression de la gravure
de la silice, de la couche barrière supérieure et de la couche guidante, jusqu’à la couche
barrière intermédiaire, où une transition peut être observée jusqu’à un nouveau cycle d’in-
terférences, correspondant à la couche de confinement. Les paramètres de gravure du SiP
sont reportés dans le Tableau 3.8.

Tableau 3.8 – Paramètres utilisés pour la gravure ICP du SiP.

Paramètres Valeur
Puissance RF (W) 25
Puissance ICP (W) 400
Débit CHF3 (sccm) 20
Pression (mTorr) 5

Une gravure RIE est ensuite réalisée pour retirer toute trace de résine résiduelle.
On utilise cette fois-ci du dioxygène (formule brute O2) comme gaz de gravure, car il
s’agit d’un gaz neutre permettant d’effectuer une gravure physique sélective des matériaux
organiques. Nous pouvons ainsi retirer l’excès de résine S1805 sans craindre de détériorer
le SiP. Les paramètres de gravure pour retirer la résine S1805 résiduelle sont reportés dans
le Tableau 3.9.

Tableau 3.9 – Paramètres utilisés pour la gravure RIE de la résine S1805.

Paramètres Valeur
Puissance RF (W) 125
Débit O2 (sccm) 25
Pression (mTorr) 10

3.4 Caractérisation de guides d’onde ridges en qua-
dricouches poreuses

Nous avons fabriqué dans la section précédente des MR à partir de quadricouches
en SiP. À présent, il convient d’étudier leur transmission optique pour valider la bonne
réalisation du procédé de fabrication. Pour ce faire, nous ajustons les fonctions de transfert
théoriques, découlant de leurs caractéristiques structurales, avec les fonctions de transfert
expérimentales, permettant d’estimer les pertes de propagation αpertes, le coefficient de
couplage κ2 et l’indice de groupe ng.
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3.4.1 Caractérisation physique par microscopie électronique à
balayage

La Figure 3.22 présente des images MEB sous différentes vues pour contrôler les pa-
ramètres essentiels à la validation du procédé de fabrication des MR en quadricouches
poreuses. Nous pouvons constater que l’hippodrome possède bien les dimensions souhai-
tées, qui sont pour rappel de 70 µm de longueur de couplage et 100 µm de rayon de
courbure (Figure 3.22.a)). En augmentant le grossissement sur la zone de couplage, nous
pouvons également constater que la largeur des guides d’onde est de 1.95 µm et que le
gap entre la cavité résonante et le guide d’onde rectiligne est de 0,6 µm (Figure 3.22.b)).
Ces écarts de dimensions par rapport aux valeurs souhaitées ont déjà été observés lors de
précédents travaux, et sont dus à une faible gravure chimique latérale pendant les étapes
de photolithographie [134].

Figure 3.22 – Images MEB d’un MR en quadricouche poreuse : a) Vue de dessus pour
contrôler les paramètres de l’hippodrome du MR ; b) Zoom sur la zone de couplage pour
contrôler la largeur des guides d’onde et le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde
rectiligne ; c) Vue sur la tranche pour contrôler les dimensions des couches de la structure ;
d) Zoom sur la couche barrière intermédiaire pour contrôler son épaisseur.

Nous observons ensuite la tranche de l’échantillon, pour contrôler les dimensions des
couches de SiP. La couche de confinement possède une épaisseur de 4,75 µm en prenant en
compte la couche barrière intermédiaire, et la couche guidante, quant à elle, possède une
hauteur de 1,65 µm en prenant en compte la couche barrière supérieure (Figure 3.22.c)). Il
existe une incertitude sur les mesures, d’environ 0,05 µm. En augmentant le grossissement
sur la couche barrière intermédiaire, nous pouvons estimer son épaisseur qui est d’environ
30 ± 10 nm (Figure 3.22.d)). L’incertitude dépend ici de la rugosité de la couche. Puisque
les paramètres de réalisation des deux couches barrières sont identiques, nous admettrons
que ces couches sont de mêmes épaisseurs.
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Ces dimensions restant dans l’ordre de grandeurs que celles souhaitées, nous pouvons
valider le bon déroulement du procédé de réalisation des quadricouches poreuses et celui
de fabrication des MR.

3.4.2 Caractérisation optique de guides d’onde ridges rectilignes
en quadricouches poreuses

Lors de la caractérisation physique, nous avons uniquement validé l’apparence des
guides d’onde ridges qui découlait du procédé de réalisation des quadricouches poreuses
et de la fabrication des MR. Il est par conséquent nécessaire de caractériser leurs propriétés
de propagation, en évaluant le guidage de la lumière dans les guides d’onde réalisés, pour
valider dans son intégralité ces deux procédés.

Nous commencerons dans cette section par présenter le banc optique de caractérisation,
qui nous permettra d’évaluer la propagation monomodale dans les guides d’onde, d’estimer
la taille du mode de propagation, ainsi que les pertes optiques.

3.4.2.1 Présentation du banc optique

Les différentes configurations du banc optique utilisé pour effectuer des caractérisations
sont illustrées en Figure 3.23.

Figure 3.23 – Banc optique utilisé pour différentes caractérisations : a) Configuration
pour l’étalonnage de la polarisation ; b) Configuration pour la visualisation du mode de
propagation et l’estimation de sa taille ; c) Configuration pour la détermination des pertes
de propagation et de la transmission spectrale.

Le signal optique provient d’une source laser fibrée Yenista Tunics T100S-HP, accor-
dable et à large bande de 1400 nm à 1625 nm, et est propagé à l’aide d’une fibre à maintien
de polarisation micro-lentillée. Les fibres micro-lentillées servent à minimiser les pertes de
couplage entre la fibre et le guide d’onde, ceci en réduisant le diamètre du mode qui se
propage dans une fibre afin qu’il devienne égal à celui pouvant se propager dans un guide
d’onde [135]. La fabrication de telles fibres est maîtrisée au sein de l’institut FOTON.
La polarisation d’entrée est réglée à l’aide d’un rotateur de fibre monté sur un banc de
micro-alignement, ce qui permet d’injecter à l’entrée du guide d’onde soit le mode TE, soit
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le mode TM, soit une distribution égale ou non des deux polarisations. La modification
de la polarisation induite par la microlentille est considérée comme négligeable [136].

L’étalonnage de la polarisation se fait en focalisant le signal en sortie de la fibre micro-
lentillée vers un polarimètre, grâce à un objectif de microscope de grossissement x 40 et
d’ouverture numérique 0,65 (Figure 3.23.a)). Pour visualiser le mode de propagation en
sortie des guides d’onde et d’estimer sa taille par la méthode en champ proche, le signal
en sortie des guides d’onde est cette fois-ci focalisé vers une caméra infrarouge à l’aide du
même objectif de microscope (Figure 3.23.b)). Pour déterminer les pertes de propagation
à l’intérieur des guides d’onde ou la transmission spectrale des MR, le signal de sortie est
récupéré à l’aide d’une seconde fibre micro-lentillée et est envoyé vers un détecteur CT400
de résolution 1 pm (Figure 3.23.c)).

3.4.2.2 Propagation monomodale et taille de mode

La caméra en sortie de la configuration du banc optique présentée en Figure 3.23.b)
est pilotée par un logiciel permettant de visualiser le mode de propagation à la sortie du
guide d’onde, ainsi que d’afficher son profil, ce qui nous permet d’estimer graphiquement
la largeur à mi-hauteur du mode propagé. Pour ce faire, nous estimons le nombre de pixels
à 1/e2 et nous le comparons au diamètre de mode d’une fibre dont nous connaissons sa
valeur, comme la SMF (pour Single Mode Fiber) qui possède un diamètre de mode, c’est-
à-dire que la largeur à mi-hauteur du mode propagé est la même pour les profils horizontal
et vertical, de 10 µm. La résolution de la caméra infrarouge étant de ± 1 px, nous avons
estimé une incertitude de ± 0,45 µm sur la mesure.

La Figure 3.24 représente l’image recueillie par la caméra en sortie du guide d’onde
ridge rectiligne ainsi que les profils horizontal et vertical du mode se propageant dans le
guide d’onde.

Figure 3.24 – Détermination graphique du diamètre de mode de propagation : a) Visua-
lisation du mode de propagation à la sortie du guide d’onde ; b) Profil horizontal du mode
de propagation à la sortie du guide d’onde ; c) Profil vertical du mode de propagation à
la sortie du guide d’onde.
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Le spot lumineux observé sur la caméra confirme que la lumière se propage bel et bien
dans le guide d’onde. Nous avons par conséquent pu estimer les largeurs à mi-hauteurs des
profils de mode horizontal et vertical respectivement à 2,0 ± 0,45 µm et 1,50 ± 0,45 µm.
Les fibres micro-lentillées ont été donc fabriquées pour obtenir un diamètre de mode en
sortie de fibre aux alentours de 2 µm pour permettre un meilleur couplage de la lumière
à l’intérieur des guides d’onde.

3.4.2.3 Mesure des pertes optiques de propagation des guides d’onde

Les pertes optiques influençant plusieurs caractéristiques d’intérêt d’un MR, il est né-
cessaire de les évaluer afin de choisir des paramètres permettant d’obtenir une transmission
spectrale de MR exploitable. La configuration du banc optique présentée en Figure 3.23.c)
est utilisée pour la caractérisation des guides d’onde. Nous présentons dans cette section
la méthode cut back couramment utilisée pour estimer les pertes de propagation avant de
l’utiliser pour les estimer dans notre structure pour trois configurations de polarisation
d’entrée.

3.4.2.3.1 Technique par cut back

Régulièrement utilisée pour déterminer les pertes optiques, la méthode cut back illus-
trée en Figure 3.25 consiste à mesurer la puissance de sortie de guides d’onde de différentes
longueurs pour une même puissance d’entrée. Les guides d’onde sont donc clivés délica-
tement à de multiples reprises afin d’obtenir le coefficient directeur de la fonction liant la
puissance en sortie des guides d’onde avec leurs longueurs.

Figure 3.25 – Schéma du principe de la mesure des pertes optiques par cut back.

Cependant, le clivage des échantillons étant réalisé manuellement à l’aide d’une pointe
diamant, le risque de détruire l’échantillon d’intérêt devient de plus en plus important. De
plus, un clivage droit et reproductible est difficilement réalisable, ce qui contraint par la
suite de polir l’échantillon sur la tranche, augmentant davantage le risque de destruction
de ce dernier.

Afin de s’affranchir de ses clives successives, nous réalisons des guides d’onde représen-
tés en Figure 3.26, afin d’obtenir différentes longueurs de guides d’onde sans la nécessité
de cliver l’échantillon.
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Figure 3.26 – Représentation de guides d’onde de différentes longueurs avec des courbures
disponibles sur le masque de photolithographie.

Chaque guide possédant le même nombre de courbures avec des rayons identiques, les
pertes par courbure ne sont donc pas prises en compte dans nos estimations.

3.4.2.3.2 Estimation des pertes de propagation en fonction de la polarisa-
tion

Dans cette section, nous estimons les pertes optiques de guides d’onde de différentes
longueurs avec des courbures pour trois configurations de polarisation d’entrée différentes :
linéaire verticale (TM), linéaire à 45◦ (50 % TM et 50 % TE) et linéaire horizontale (TE).
J. Charrier et al. ont évalué des pertes optiques plus faibles pour le mode TM que
pour le mode TE dans des guides d’onde planaires multimodes en SiP [137]. La Figure
3.27 représente l’évolution de la puissance en sortie des guides d’onde en fonction de leurs
différences de longueurs.

Figure 3.27 – Évolution de la puissance en sortie en fonction de la différence de longueur
des guides d’onde en S, pour trois configurations étudiées : TM, 50 % TM et 50 % TE et
TE.
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En exploitant les courbes de tendance des trois configurations, les pertes optiques sont
de l’ordre de 17 dB/cm pour les polarisations linéaires verticale (TM) et à 45◦ (50 % TM
et 50 % TE). Ces pertes élévées sont principalement dues à la structure ridge, à la diffu-
sion en surface des pores et à l’absorption du silicium fortement dopé [138]. Elles restent
cependant plus faibles que celles obtenues dans les précédents travaux avec ce matériau
[139], [140] de par un contraste d’indice plus fort ici. Pour la polarisation linéaire horizon-
tale (TE) la puissance détectée en sortie correspond au bruit du détecteur, autrement dit,
aucun signal n’est détecté. L’atténuation de 3 dB entre les ordonnées à l’origine des deux
premières configurations illustre une extinction complète de la composante horizontale de
la polarisation (mode TE).

Pour déterminer les pertes optiques de la polarisation linéaire horizontale (TE), il nous
faut déterminer la longueur de guide d’onde où cette composante n’est plus totalement
atténuée. Nous passons par conséquent à une mesure de pertes par la méthode cut back
classique, c’est-à-dire en clivant l’échantillon successivement pour réduire la longueur des
guides d’onde. Les tranches des échantillons ont été polies afin d’optimiser le couplage en
entrée et en sortie des guides d’onde.

La Figure 3.28 présente la puissance en sortie pour différentes longueurs de guides
d’onde ridges en SiP, toujours pour trois configurations de polarisation d’entrée : linéaire
verticale (TM), linéaire à 45◦ (50 % TM et 50 % TE) et linéaire horizontale (TE).

Figure 3.28 – Évolution de la puissance en sortie en fonction de la longueur des guides
d’onde ridges rectilignes, pour trois configurations étudiées : TM, 50 % TM et 50 % TE
et TE.

Nous pouvons remarquer la présence de deux zones distinctes, notées A et B sur la
figure. La zone A est similaire à l’étude précédente (Figure 3.27, mais avec l’axe des
abscisses inversé). En exploitant les courbes de tendance de cette zone, les pertes optiques
ont été estimées à environ 18 dB/cm pour les polarisations linéaires verticale (TM) et à
45◦ (50 % TM et 50 % TE). La diminution de la puissance de sortie et l’augmentation des
pertes optiques est due au clivage et au polissage de l’échantillon qui ne sont pas optimaux.
Comme pour l’étude précédente, l’atténuation de 3 dB entre les ordonnées à l’origine
des deux premières configurations illustre encore l’extinction complète de la composante
horizontale de la polarisation (mode TE). Le phénomène est à nouveau confirmé en ne
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détectant toujours aucun signal pour la composante horizontale de la polarisation (mode
TE).

Dans la zone B, en deçà d’une longueur de 0,23 cm, propre aux conditions de l’ex-
périence, la composante horizontale de la polarisation (mode TE) n’est pas totalement
atténuée. L’exploitation des courbes de tendance dans la zone B ont permis d’estimer
des pertes de propagation de l’ordre de 18 dB/cm, 34 dB/cm et 116 dB/cm pour les
polarisations linéaires verticale (TM), à 45◦ (50 % TM et 50 % TE) et horizontale (TE)
respectivement. Ces résultats montrent une atténuation plus de six fois supérieure du
mode TE par rapport au mode TM. Nous avons attribué ce phénomène à la morphologie
mésoporeuse colonnaire des pores obtenue lors de la réalisation de couches de SiP à partir
d’un substrat de silicium fortement dopé de type P orienté (100).

3.4.3 Caractérisation optique de micro-résonateurs en quadri-
couches poreuses

La Figure 3.29 décrit les dimensions géométriques du MR en SiP réalisé. Les valeurs
en rouge correspondent aux valeurs différentes par rapport à celles souhaitées.

Figure 3.29 – Représentation du MR réalisé à partir d’une quadricouche poreuse. Les
dimensions ont été obtenues par caractérisations physiques par MEB.

Les pertes optiques dans des guides d’onde ridges rectilignes de différentes longueurs
avec des courbures ont été estimées à environ 17 dB/cm dans la section précédente. La
valeur de l’ordre de 18 dB/cm obtenue avec la méthode cut back classique est plus élevée,
mais la différence est due aux clivages successifs et au polissage non-optimal des tranches
des échantillons. Par conséquent, nous conservons pour la suite la valeur de pertes optiques
de 17 dB/cm dans notre structure.

Nous avons également démontré que seul le mode de polarisé TM peut être détecté à
la vue de la longueur des échantillons que nous caractérisons, de l’ordre du centimètre. Les
estimations des indices effectifs neff et de groupe ng, ainsi que le coefficient de couplage
κ2, se feront donc essentiellement avec ce mode de polarisation.
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3.4.3.1 Estimation théorique des caractéristiques d’intérêt de la fonction de
transfert d’un micro-résonateur

Grâce aux caractérisations physiques et optiques effectuées sur les guides d’onde ridges
et rectilignes en quadricouches poreuses, nous avons pu estimer suffisamment de para-
mètres permettant de déterminer les caractéristiques d’intérêt théoriques des MR présen-
tées dans le Chapitre 2. Les pertes optiques mesurées étant de l’ordre de 17 dB/cm, les
calculs théoriques sont réalisés pour des pertes allant de 10 à 20 dB/cm pour prendre en
compte une incertitude sur les pertes optiques assez large. L’Équation (3.9) rappelle la
fonction de transfert T (λ) d’un MR symétrique et sans pertes :

T (λ) =
τ 2 + a2 − 2τa cos

(2πneffL
λ

)
1 + τ 2a2 − 2τa cos

(2πneffL
λ

) , (3.9)

avec τ 2 le coefficient de transmission, lié au coefficient de couplage κ2 par la loi de conser-
vation d’énergie : |κ|2 + |τ |2 = 1. L’atténuation a a été estimée dans un intervalle allant
de 0,83 (pour des pertes optiques de 20 dB/cm) à 0,91 (pour des pertes optiques de 10
dB/cm), grâce à l’Équation (3.10) :

a = e−
ln(10)

10
αpertesL

2 , (3.10)
avec αpertes les pertes optiques, L la circonférence de la cavité résonante liant la longueur de
couplage Lc = 70 µm et le rayon de courbure R = 100 µm par la relation : L = 2πR+2Lc.

3.4.3.1.1 Indice effectif et indice de groupe

L’indice effectif de la structure présentée en Figure 3.29 est déterminé numériquement
en prenant en compte les mesures expérimentales des dimensions des couches poreuses. La
Figure 3.30 présente l’évolution de l’indice effectif du mode polarisé TM sur un intervalle
de longueur d’onde allant de 1,4 à 1,6 µm.

Figure 3.30 – Évolution de l’indice effectif de la structure expérimentale en fonction de
la longueur d’onde, pour le mode polarisé TM.

Un indice de groupe ng de 1,648 a été calculé par l’ajustement linéaire de la courbe
dans le même intervalle de longueur d’onde.
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3.4.3.1.2 Coefficient de couplage

Le coefficient de couplage κ2 correspond au pourcentage d’énergie qui est couplé du
guide d’accès vers la cavité résonante et inversement lorsque l’on considère le MR symé-
trique. Il peut être déterminé par la méthode de Marcatili et dépend du gap séparant le
guide d’accès et la cavité résonante. Ainsi, pour un gap estimé à 0,6 µm, le coefficient de
couplage κ2 pour le mode de polarisation TM a pu être estimé à environ 5 % comme le
montre la Figure 3.31.

Figure 3.31 – Évolution du coefficient de couplage κ2 pour le mode de polarisation TM
en fonction du gap séparant le guide d’accès et la cavité résonante d’un MR.

3.4.3.1.3 Intervalle spectral libre

L’intervalle spectral libre ISL présenté en Section 2.4.2.1 est défini comme le rapport
entre le carré de la longueur d’onde de résonance d’ordre p λres,p et le produit de l’indice
de groupe ng avec la circonférence L de la cavité résonante. Ainsi, pour une longueur
d’onde de résonance à 1,55 µm :

ISL =
λ2
res,p

ngL
= 1,552

1,648× (2× π × 100 + 2× 70) = 1,90 nm. (3.11)

3.4.3.1.4 Largeur à mi-hauteur

La largeur à mi-hauteur δλ correspond à la largeur du pic de résonance prise à sa
moitié. Elle est donnée par l’Équation (2.83) du Chapitre 2, et dans notre intervalle de
pertes optiques, et donc d’atténuation a, on obtient :

δλ =
λ2
res,p(1− aτ)
πngL

√
aτ

=


1,552

π×1,646×(2×π×100+2×70)
1−0,91×

√
0,95√

0,91×
√

0,95
= 0,06 nm pour αpertes = 10 dB/cm

1,552

π×1,646×(2×π×100+2×70)
1−0,83×

√
0,95√

0,83×
√

0,95
= 0,12 nm pour αpertes = 20 dB/cm.

(3.12)
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La largeur à mi-hauteur que nous sommes censés obtenir est alors comprise entre 0,06
nm et 0,12 nm.

3.4.3.1.5 Facteur de qualité

Le facteur de qualité Q correspond au rapport entre une longueur d’onde de résonance
d’ordre p λres,p et sa largeur à mi-hauteur δλ. On obtient alors pour une longueur d’onde
de résonance à 1,55 µm et dans note intervalle de pertes optiques :

Q = λres,p
δλ

=


1550
0,12 = 1,29.104 pour αpertes = 20 dB/cm
1550
0,06 = 2,58.104 pour αpertes = 10 dB/cm.

(3.13)

Le facteur de qualité que nous sommes censés obtenir est alors compris entre 1,29.104

et 2,58.104.

3.4.3.1.6 Finesse

La finesse F correspond au rapport entre l’intervalle spectral libre ISL et la largeur
à mi-hauteur δλ. On obtient alors pour une longueur d’onde de résonance à 1,55 µm et
dans note intervalle de pertes optiques :

F = ISL
δλ

=


1,9
0,12 = 15 pour αpertes = 20 dB/cm
1,9
0,06 = 32 pour αpertes = 10 dB/cm.

(3.14)

La finesse que nous sommes censés obtenir est alors comprise entre 15 et 32.

3.4.3.1.7 Contraste

Le contraste C correspond à la différence entre le maximum et le minimum de la
transmission du MR. Il dépend du coefficient de couplage κ2 et des pertes optiques αpertes.
Nous savons grâce au Chapitre 2 qu’il existe une valeur de coefficient de couplage où le
couplage est maximum, appelé couplage critique, pour des pertes optiques données. La
Figure 3.32 présente l’évolution du contraste en fonction du coefficient de couplage pour
des pertes optiques de 10 dB/cm et 20 dB/cm.
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Figure 3.32 – Évolution du contraste en fonction du coefficient de couplage pour deux
valeurs de pertes optiques : 10 dB/cm et 20 dB/cm. Les couplages critiques ont été estimés
numériquement à 16 % et 28 % respectivement.

Le contraste que nous sommes censés obtenir est alors compris entre 43 % (pour des
pertes optiques de 20 dB/cm) et 69 % (pour des pertes optiques de 10 dB/cm). Nous
observons également que la valeur du coefficient de couplage ne permet pas d’atteindre le
couplage critique dans les cas évalués.

3.4.3.2 Ajustement de la fonction de transfert des
micro-résonateurs

Afin de confirmer la bonne fabrication du MR en quadricouche poreuse, sa fonction de
transfert a été mesurée. Ensuite, la fonction de transfert pour le mode polarisé TM a été
calculée théoriquement puis ajustée pour correspondre à celle obtenue expérimentalement
en faisant varier les paramètres suivants : l’indice de groupe ng, le coefficient de couplage
κ2 et les pertes optiques αpertes.

La Figure 3.33 présente la fonction de transfert normalisée théorique sur l’expérimen-
tale sur un intervalle de longueur d’onde allant de 1548 à 1554 nm. La fonction de transfert
expérimentale pour le mode polarisé TM présente trois résonances, de contraste égal à
55 %, dans cet intervalle de longueur d’onde, séparé par un ISL de 1,93 nm, tous deux
obtenus graphiquement. On remarque que cette valeur de contraste n’est pas maximale,
la longueur de couplage Lc de la cavité résonante devra donc être augmentée pour la
réalisation d’un nouveau masque de photolithographie, ceci pour optimiser le coefficient
de couplage κ2.
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Figure 3.33 – Fonction de transfert normalisée théorique ajustée sur l’expérimentale du
MR en SiP, pour le mode de polarisation TM et sur un intervalle de longueur d’onde
allant de 1548 à 1554 nm.

Nous observons des oscillations sur la fonction de transfert expérimentale entre deux
pics de résonance, ce qui peut être dû à un effet d’interférométrie de Fabry-Pérot entre la
sortie et l’entrée du guide d’onde [141].

Pour faire correspondre l’ISL expérimental, un indice de groupe ng a été ajusté à
1,6551 ± 0,0001, ce qui est en accord avec l’indice de groupe de 1,648 obtenu dans la
section précédente. L’ajustement des pics de résonance est réalisé en faisant varier à la
fois le coefficient de couplage et les pertes optiques. Un coefficient de couplage κ2 de 6 ±
1 % et des pertes optiques de 14,0 ± 0,4 dB/cm ont été obtenus dans ce cas. La valeur
obtenue pour le coefficient de couplage est du même ordre de grandeur que celui obtenu
lors de la simulation.

Une largeur à mi-hauteur δλ de 0,06 nm a été estimée graphiquement ce qui correspond
à un facteur de qualité Q de l’ordre de 2,5.104 et un finesse F d’environ 32, ce qui est
plus élevé que ceux obtenus lors de précédents travaux avec des indices de réfraction
différents [68], [139]. De plus, ce facteur de qualité pourrait être amélioré en optimisant
les paramètres de la cavité résonante afin d’atteindre le couplage critique, et ainsi une
extinction totale à la longueur d’onde de résonance.

La différence d’indice de groupe peut être attribué à la forme des guides d’onde qui
n’est pas parfaitement rectangulaire après l’étape de gravure sèche. Les pertes optiques ob-
tenues par l’ajustement sont de l’ordre de 14 dB/cm, ce qui est inférieur à celles obtenues
lors de la caractérisation des guides de différentes longueurs avec des courbures. Cela peut
être dû à la qualité du clivage de l’échantillon pouvant varier d’un guide d’onde à un autre.

Les valeurs de chaque paramètre expérimental étant en accord avec celles obtenues
théoriquement dans la section précédente comme le montre le Tableau 3.10, nous pouvons
ainsi valider le procédé de fabrication des MR réalisés à partir de quadricouches poreuses.
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Tableau 3.10 – Comparaison entre les paramètres calculés et ajustés expérimentalement.

Paramètres Valeurs théoriques Valeurs expérimentales
Pertes optiques (dB/cm) entre 10 et 20 14 ± 0,4
Indice de groupe (UIR) 1,648 1,6551 ± 0,0001
Coefficient de couplage (%) 5 6 ± 1
ISL (nm) 1,90 1,93
δλ (nm) entre 0,06 et 0,12 0,06
Q (u.a.) entre 1,29.104 et 2,58.104 2,5.104

F (u.a.) entre 15 et 32 32
Contraste (%) entre 43 et 69 55

3.5 Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons présenté la formation du SiP par anodisation électro-

chimique à partir d’un substrat de silicium. La réaction chimique en plusieurs étapes qui
conduit à la réalisation de ce matériau a également été présentée. Le modèle de Brugge-
man servant à déterminer l’indice de réfraction de matériaux désordonnées a été détaillé
puis appliqué pour le SiP.

Les conditions d’anodisation électrochimique utilisant la cellule électrolytique de l’ins-
titut FOTON a été ensuite présentée, et des paramètres comme les proportions volumiques
de la solution d’acide fluorhydrique utilisée comme électrolyte, ainsi que le profil d’épais-
seur pour une ouverture de surface de 3,54 cm2, avec une cathode en platine positionnée
au dessus, à 1 cm du substrat de silicium, ont été décrits. Nous avons par la suite réalisé
une étude sur l’influence de la couche supérieure sur la porosité des couches successives
dans le cas de la réalisation de multicouches poreuses, ceci en appliquant plusieurs densités
de courant à la suite. Les couches ont été caractérisées par réflectométrie pour détermi-
ner l’indice de réfraction des couches poreuses d’intérêts. L’étude a été réalisée sur des
monocouches, des bicouches et des quadricouches poreuses. Nous en avons déduit que les
caractéristiques d’une couche de SiP dans une structure multicouche ne dépendent que
de la porosité de la couche tout juste supérieure et non des autres couches sous-jacentes.

Avec cette étude, il nous a été possible de réaliser des guides d’onde en quadricouches
poreuses avec des indices de réfraction de cœur et de gaine précis. Les dimensions du cœur
ont également été choisies pour une propagation monomodale de la lumière. La réalisation
technologique a été faite dans les salles blanches appartenant à la plateforme CCLO de
l’institut FOTON. Chaque étape pour la fabrication des guides d’onde a été détaillée et
les paramètres utilisés ont été présentés.

Les guides d’onde fabriqués ont enfin été caractérisés, physiquement par microscopie
électronique à balayage, puis optiquement à l’aide d’un banc de caractérisation. La ca-
ractérisation physique nous a permis d’estimer les dimensions des guides d’onde, que ce
soit des guides d’onde ridges rectilignes ou des MR. La caractérisation optique des guides
d’onde ridges rectilignes nous a permis de visualiser le mode de propagation ainsi que
de mesurer sa taille. Des pertes de propagation de 17 dB/cm ont pu être estimées, des
valeurs plus faibles que lors des travaux précédents au sein de l’institut FOTON. De plus,
nous avons mis en évidence un phénomène de filtrage qui atténue plus de six fois le mode
de polarisation TE par rapport au mode de polarisation TM, que nous avons attribué à
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la morphologie mésoporeuse colonnaire des pores obtenue lors de la réalisation de couches
de SiP à partir d’un substrat de silicium fortement dopé de type P orienté (100). Des MR
ont par la suite été fabriqués puis caractérisés, et la fonction de transfert théorique a été
ajustée pour correspondre à celle obtenue expérimentalement, ceci pour isoler les caracté-
ristiques d’intérêt du MR, qui se révèlent toutes en accord aux paramètres attendus. Des
pertes optiques plus faibles, de l’ordre de 14 dB/cm ont été obtenues, ce que nous avons
attribué à un meilleur clivage de l’échantillon lors de la caractérisation.
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La biofonctionnalisation d’un transducteur optique pour la biodétection de biomar-
queurs spécifiques est une étape cruciale dans la réalisation d’un biocapteur. De plus,
cette étape doit être adaptée selon l’application désirée.

Dans ce chapitre, nous étudions le procédé d’immobilisation par liaisons covalentes
de biomolécules sur des surfaces inorganiques. L’objectif est d’exploiter la grande surface
spécifique du silicium poreux dans une application de biodétection de l’albumine de sérum
bovin.

Nous commencerons par présenter le protocole de biofonctionnalisation de mono-
couches poreuses avant d’en étudier les effets sur la méthode de détection employée. Dans
un deuxième temps, une estimation des performances théoriques des biocapteurs optiques
est effectuée. Pour finir, nous fabriquons et évaluons par caractérisations optiques les per-
formances en terme de capteur, des micro-résonateurs en silicium poreux, ceci en estimant
la sensibilité et la limite de détection des biocapteurs.

4.1 Procédé de biofonctionnalisation de couches en
silicium poreux

Il existe différentes méthodes de biofonctionnalisation du transducteur pour la bio-
détection de biomarqueurs spécifiques qui ont été présentées dans le Chapitre 1. Nous
avons opté pour un procédé d’immobilisation par liaisons covalentes visant à greffer de
l’albumine de sérum bovin (BSA, pour Bovin Serum Albumin) par l’affinité de cette pro-
téine avec le groupement amine (-NH2) des molécules de (3aminopropyl)triethoxysilane
(APTES) utilisées pour silaniser une couche de silicium poreux (SiP) passivée.

La Figure 4.1 schématise les différentes étapes du procédé de biofonctionnalisation,
dont celle de la passivation déjà évoquée dans le Chapitre 3 en précisant davantage la
structure chimique de la surface passivée vis-à-vis de la silanisation d’APTES pour l’im-
mobilisation de la BSA.

Figure 4.1 – Étapes de biofonctionnalisation de surface inorganique : a) Passivation du
SiP ; b) Silanisation par de l’APTES ; c) Immobilisation de la BSA.
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Le couplage dialdéhyde favorise en temps normal l’augmentation des sites de greffage
des protéines, mais nous avons décidé dans cette thèse de ne pas procéder à cette étape
car nous estimons que la surface spécifique du SiP, dans notre configuration, permet l’im-
mobilisation d’une quantité suffisante de protéines sur les parois des pores. La fixation
de l’étape d’immobilisation de la BSA est assurée par la liaison covalente établie par le
groupement amine de l’APTES.

Les sections suivantes présentent plus en détail les différentes étapes de biofonction-
nalisation que nous utiliserons par la suite.

4.1.1 Passivation
La surface interne des couches de SiP fraîchement réalisées est non seulement instable,

mais aussi hydrophobe, ce qui n’est pas adapté pour l’infiltration des molécules en solution
dans les pores. Cependant, la passivation sous air à 300 ◦C pendant 45 min permet de
stabiliser la structure, mais aussi de la rendre hydrophile [142]. En effet, ce traitement
thermique provoque la formation de groupements (O-Si-O) sur toute la surface pour
permettre une meilleure fixation covalente des silanes lors de l’étape de silanisation (Figure
4.1.a)).

4.1.2 Silanisation
La silanisation par de l’APTES est un procédé permettant de déposer un revêtement

organique sur l’ensemble de la surface du SiP passivée (Figure 4.1.b)). En plus de servir
de biorécepteur pour l’immobilisation de la BSA, ce dernier permet d’accroître davantage
la mouillabilité de la surface poreuse, ce qui rendra l’infiltration des solutions dans les
pores d’autant plus efficace [143].

Les échantillons de SiP passivés sont immergés pendant vingt minutes à température
ambiante dans de l’APTES dilué dans une solution hydroalcoolique, composée équitable-
ment d’eau désionisée (18 MΩ) et de méthanol. Les proportions volumiques de la solution
servant à la silanisation des échantillons de SiP passivés sont présentées dans le Tableau
4.1 :

Tableau 4.1 – Proportions volumiques de l’APTES pour la silanisation.

Solution APTES (99,9 %) Eau (18 MΩ) Méthanol
Proportions volumiques (%) 2 49 49

Les échantillons sont ensuite rincés à l’eau désionisée (18 MΩ) puis séchés sous un flux
d’azote pour évacuer toutes traces de solvants.

4.1.3 Immobilisation
La fixation des protéines de BSA sur la surface silanisée des échantillons se fait grâce

à la forte affinité de la protéine avec l’APTES (Figure 4.1.c)). La liaison ainsi formée va
entraîner l’immobilisation des molécules de BSA sur la surface interne du SiP, c’est-à-dire
à l’intérieur des pores. La lumière se propageant dans le guide d’onde va par conséquent
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pouvoir interagir avec les molécules greffées, ce qui provoquera le décalage des pics de
résonance des micro-résonateurs (MR), comme expliqué dans le Chapitre 2.

Les échantillons sont immergés pendant quarante-huit heures à température ambiante,
chacun dans différentes concentrations de BSA dissoutes dans une solution hydroalcoo-
lique, composée à 75 % d’éthanol et 25 % d’eau désionisée (18 MΩ). Ils sont ensuite rincés
à l’eau désionisée (18 MΩ) puis séchés sous un flux d’azote, toujours pour évacuer des
traces de solvants.

4.2 Étude de la biofonctionnalisation sur une couche
de silicium poreux

Pour permettre la biofonctionnalisation des MR en SiP, la couche barrière supérieure
des structures quadricouches est gravée pour permettre l’infiltration des solutions dans la
couche guidante. De plus, la présence de la couche barrière intermédiaire permet quant à
elle d’empêcher la biofonctionnalisation de la couche de confinement.

Nous nous intéressons par conséquent dans cette section à quantifier la modification
de la structure interne de la couche guidante pour les étapes de silanisation d’APTES et
d’immobilisation de la BSA. Pour prendre en compte l’effet de la présence de la couche
barrière sur la formation de la couche suivante, nous réalisons des bicouches poreuses
constituées d’une couche barrière, qui sera gravée après passivation, et d’une couche po-
reuse correspondant à la couche guidante des MR. D’autre part, nous avons démontré
dans le Chapitre 3 que la passivation n’influençait pas la porosité des couches poreuses, et
que donc l’épaisseur de silice formée était négligeable. Nous considérons dans cette section,
comme le présente la Figure 4.2, que les deux étapes de biofonctionnalisation permettent
chacune le dépôt d’une couche d’une certaine épaisseur sur le SiP : une couche d’APTES
d’épaisseur eAPTES et une couche de BSA d’épaisseur eBSA.

Figure 4.2 – Schématisation d’une couche de SiP passivée après biofonctionnalisation :
a) Silanisation d’APTES ; b) Immobilisation de la BSA.
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4.2.1 Étude de la silanisation d’APTES sur l’indice de réfraction
d’une couche de silicium poreux

La silanisation par de l’APTES est l’étape de biofonctionnalisation qui nous permet de
déposer les biorécepteurs qui capteront ensuite la BSA. Nous cherchons dans cette section
à quantifier l’effet de la silanisation sur l’indice de réfraction d’une couche de SiP après
avoir mis en évidence sa présence sur sa surface interne.

Auparavant, nous vérifions que la passivation de la structure par traitement thermique
à 300 ◦C pendant 45 min sous air ambiant est suffisante pour permettre l’infiltration des
solutions dans les pores du SiP.

4.2.1.1 Effet de la passivation d’une couche de silicium poreux sur la silani-
sation d’APTES

La Figure 4.3 présente le spectre de réflectance d’une couche de SiP avant et après
avoir subi l’étape de silanisation. Nous remarquons que ce traitement provoque un effet
différent selon si la couche poreuse n’a pas été passivée ou si elle l’a été. Dans le premier
cas (Figure 4.3.a)), nous n’observons plus de franges d’interférences. Il se produit donc une
absorption quasi-totale du signal. Nous attribuons ce phénomène à un dépôt d’APTES qui
ne s’effectuerait qu’en surface et pas à l’intérieur des pores du SiP en raison de sa surface
hydrophobe. Au contraire, nous remarquons dans le second cas (Figure 4.3.b)) des franges
d’interférences et un déplacement du spectre de réflectance de la couche poreuse passivée
et silanisée vers les longueurs d’onde plus élevées sur la gamme spectrale allant de 1 µm
à 2 µm. Cette observation démontre que quand bien même les effets de la passivation du
SiP sont négligeables sur sa porosité, le traitement thermique reste suffisant pour rendre
les couches poreuses hydrophiles et permet bien l’infiltration des molécules d’APTES dans
ses pores. La diminution de l’intensité des franges d’interférences observée dans le second
cas (Figure 4.3.b)) entre avant et après silanisation, dans la gamme spectrale allant de
1 µm à 1,8 µm, est attribuée à l’augmentation de l’absorption de la structure provoquée
par la présence de l’APTES.

Figure 4.3 – Spectre de réflectance sur une gamme spectrale s’étendant de 1,0 µm à 2,0
µm d’une couche de SiP de 1,50 µm d’épaisseur et de porosité environ égale à 71 %, avant
et après silanisation : a) Couche de SiP non-passivée ; b) Couche de SiP passivée.
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4.2.1.2 Mise en évidence de la présence d’APTES sur la surface interne du
silicium poreux après silanisation

Pour confirmer la présence d’APTES après silanisation, nous effectuons une caractéri-
sation par spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier (FTIR, pour Fourier Trans-
form InfraRed spectroscopy) en prenant une couche de SiP passivée comme référence.
Cette technique consiste à détecter la présence de molécules en identifiant les liaisons
moléculaires la composant. Pour ce faire, l’échantillon est soumis à un signal optique dans
une gamme de longueur d’onde, de 2,5 µm à 15 µm dans notre cas, et l’interaction avec
les molécules va entraîner l’absorption de la lumière à certaines longueurs d’onde. Par
convention, les spectres obtenus sont donnés en fonction du nombre d’onde ν en cm−1 lié
à la longueur d’onde par la relation :

ν[cm−1] = 104

λ[µm] . (4.1)

La Figure 4.4 représente le spectre FTIR de transmittance de la couche poreuse dans
la gamme de nombre d’onde allant de 1 300 cm−1 à 1 900 cm−1. L’observation des pics à
1581 cm−1 et à 1644 cm−1 prouve la présence des groupements NH2 que nous associons à
la présence d’APTES sur la couche de SiP [144].

Figure 4.4 – Spectre FTIR de transmittance après silanisation d’APTES du SiP dans la
gamme de nombre d’onde allant de 1 300 cm−1 à 1 900 cm−1.

4.2.1.3 Estimation de la fraction volumique d’APTES déposée lors de la si-
lanisation d’une couche de silicium poreux

Nous cherchons à présent à déterminer la fraction volumique d’APTES qui s’est dé-
posée sur la surface développée par les pores, ceci afin d’en déduire le nouvel indice de
réfraction de la couche poreuse. Nous avons présenté dans le Chapitre 3 la méthode de
détermination de l’indice de réfraction d’une couche poreuse en utilisant le modèle de
Bruggeman. Pour rappel, le développement de l’Équation (3.1) nous donnait dans le cas
du SiP :

fair
n2

air − n2

n2
air + 2n2 + fSi

n2
Si − n2

n2
Si + 2n2 = 0, (4.2)
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avec n l’indice de réfraction de la couche poreuse, nair et nSi respectivement les indices de
réfraction de l’air (nair = 1) et du silicium (nSi = 3,5), fair et fSi respectivement les frac-
tions volumiques d’air et de silicium, avec fair + fSi = 1. La résolution de cette équation
nous permet de déterminer fair et fSi. La porosité P de la couche poreuse est égale à la
fraction volumique d’air fair.

Après l’étape de silanisation (Figure 4.2.a)), les constituants d’une couche de SiP sont
l’air, le silicium et l’APTES, ce qui nous donne :

{
f ′air + fSi + fAPTES = 1 (4.3a)
f ′air = fair − fAPTES, (4.3b)

avec f ′air et fAPTES respectivement les fractions volumiques d’air après silanisation et
d’APTES. La nouvelle porosité de la couche est par conséquent égale à la nouvelle frac-
tion volumique d’air f ′air.

Le développement est par conséquent modifié et devient :

f ′air
n2

air − n2

n2
air + 2n2 + fSi

n2
Si − n2

n2
Si + 2n2 + fAPTES

n2
APTES − n2

n2
APTES + 2n2 = 0, (4.4)

avec nAPTES = 1,423 [145] l’indice de réfraction de l’APTES. La fraction volumique
d’APTES fAPTES doit être estimée afin de résoudre l’équation de Bruggeman nous per-
mettant de déterminer l’indice de réfraction de la couche poreuse silanisée. Pour ce faire,
nous ajustons les spectres de réflectance théorique et expérimental d’une couche de SiP
silanisée en paramétrant la fraction volumique d’APTES, ce qui nous en fait déduire la
nouvelle valeur de fraction volumique d’air, la fraction volumique de silicium restant la
même et ayant été déterminée auparavant.

En supposant que la silanisation se déroule de façon homogène sur toute la surface
développée par les pores, une épaisseur d’APTES eAPTES constante tapisse donc les parois
des pores après cette étape de biofonctionnalisation. Ce paramètre est lié à la fraction
volumique d’APTES par la relation suivante, développée dans l’Annexe n◦1 :

fAPTES = 4eAPTESP
Dmoyen

, (4.5)

avec P la porosité du SiP passivé, Dmoyen le diamètre moyen des pores de la couche.

L’organisation des molécules d’APTES tapissant les parois des pores du SiP est d’au-
tant plus homogène que le paramètre eAPTES est égal à la taille de la molécule d’APTES
[146], valant environ 0,8 nm [147]. Cela permet de n’obtenir qu’une seule couche d’APTES
et non une succession de couches, ce qui rendrait l’assemblage des molécules non-homogène.

Nous réalisons des bicouches de SiP, constituées d’une couche barrière au dessus, en y
appliquant une densité de courant de 1 mA/cm2, suivie d’une couche où une densité de
courant de 85 mA/cm2 est appliquée. Les bicouches sont ensuite passivées et la couche
barrière est gravée. La porosité P du SiP est déterminée à 69,5 ± 1,0 % avant silanisation,
correspondant à un indice de réfraction de 1,57 ± 0,02, une valeur qui est dans l’ordre de
grandeur que celle obtenue dans le Chapitre 3. Le diamètre moyen des pores Dmoyen a été
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estimé à 35 nm en observant la surface des couches poreuses par MEB à fort grossissement
(Figure 4.5.a)) et en réalisant un traitement d’image permettant d’obtenir la distribution
du diamètre des pores (Figure 4.5.b)).

Figure 4.5 – Détermination du diamètre moyen des pores d’une couche de SiP : a) Image
MEB de la surface d’une couche de SiP ; b) Distribution du diamètre des pores.

Ainsi, la fraction volumique d’APTES optimale théorique afin de n’obtenir qu’une
seule couche est donc estimée à :

fAPTESthéo = 4eAPTESP
Dmoyen

= 4× 0,8× 0,695
35 = 6,35 %. (4.6)

Les couches poreuses passivées et gravées sont silanisées en suivant le protocole pré-
senté en Section 4.1.2. La fraction volumique d’APTES expérimentale fAPTESexp a été
déterminée à 6,32 ± 0,01 % en ajustant les spectres de réflectance théorique et expéri-
mental des différentes couches de SiP passivées et silanisées, en se basant sur eAPTES = 0,8
nm. Nous remarquons que ces résultats sont en accord avec la valeur optimale théorique,
démontrant que la silanisation se déroule bien de manière homogène en ne déposant qu’une
seule couche d’APTES sur la surface développée par les pores du SiP.

En prenant en compte la fraction volumique expérimentale d’APTES, nous pouvons
résoudre l’Équation (4.4) et déduire l’indice de réfraction de la couche silanisée à 1,607 ±
0,003. Ainsi, une augmentation d’indice de réfraction de 0,037 ± 0,002 est estimée entre
l’étape de passivation et de silanisation d’une couche de SiP.

4.2.2 Étude de l’immobilisation de la BSA sur l’indice de réfrac-
tion d’une couche de silicium poreux passivée et silanisée

L’immobilisation de la BSA est l’étape finale de biofonctionnalisation qui nous permet-
tra par la suite d’estimer les performances en terme de capteur des MR en SiP. Comme
pour la silanisation, cette étape va provoquer une modification de l’indice de réfraction
de la couche poreuse passivée et silanisée, que nous allons quantifier dans cette section.

Auparavant, nous cherchons à confirmer que l’immobilisation de la BSA s’effectue sur
la surface interne du silicium poreux.
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4.2.2.1 Mise en évidence de la présence de BSA sur la surface interne du
silicium poreux après immobilisation

Pour confirmer cette fois-ci la présence de BSA après son immobilisation, nous effec-
tuons une caractérisation de la couche poreuse par FTIR en prenant une couche de SiP
passivée et silanisée comme référence, présentée en Figure 4.6, toujours dans la gamme
de nombre d’onde allant de 1 300 cm−1 à 1 900 cm−1.

Figure 4.6 – Spectre FTIR de transmittance après immobilisation de la BSA dans la
gamme de nombre d’onde allant de 1 300 cm−1 à 1 900 cm−1.

L’observation des pics à 1 542 cm−1 et à 1 651 cm−1 prouve la présence d’amide II et
d’amide I respectivement, ce que nous associons à la présence de BSA sur la couche de
SiP [148].

4.2.2.2 Estimation de la fraction volumique de BSA greffée sur une couche
de silicium poreux

Par analogie avec la section précédente, nous cherchons la fraction volumique de BSA
qui se greffe sur l’APTES, et qui permet d’en déduire le nouvel indice de réfraction de la
couche poreuse. Les constituants d’une couche de SiP après l’immobilisation de la BSA
(Figure 4.2.b)) sont l’air, le silicium, l’APTES et la BSA, ce qui nous donne :

{
f ′′air + fSi + fAPTES + fBSA = 1 (4.7a)
f ′′air = f ′air − fBSA = fair − fAPTES − fBSA, (4.7b)

avec f ′′air et fBSA respectivement les fractions volumiques d’air après immobilisation et de
BSA. La nouvelle porosité de la couche est par conséquent égale à la nouvelle fraction
volumique d’air f ′′air.

Le développement du modèle de Bruggeman est à nouveau modifié et devient :

f ′′air
n2

air − n2

n2
air + 2n2 + fSi

n2
Si − n2

n2
Si + 2n2 + fAPTES

n2
APTES − n2

n2
APTES + 2n2 + fBSA

n2
BSA − n2

n2
BSA + 2n2 = 0, (4.8)
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avec nBSA = 1,59 [149] l’indice de réfraction de la BSA. La fraction volumique de BSA
fBSA doit être estimée afin de résoudre l’équation de Bruggeman, nous permettant de
déterminer l’indice de réfraction de la couche poreuse après immobilisation. Pour ce faire,
nous ajustons les spectres de réflectance théorique et expérimental d’une couche de SiP
après immobilisation en paramétrant la fraction volumique de BSA, ce qui nous en fait
déduire la nouvelle valeur de fraction volumique d’air, les fractions volumiques de silicium
et d’APTES restant les mêmes, et ont été déterminées auparavant.

L’immobilisation de la BSA doit se dérouler au mieux de façon homogène sur toute
la surface développée par les pores, c’est-à-dire qu’au maximum une épaisseur constante
eBSA tapisse les parois des pores après l’étape de biofonctionnalisation. Ce paramètre est
lié à la fraction volumique de BSA par la relation suivante :

fBSA = 4eBSA(P− fAPTES)
Dmoyen − 2eAPTES

. (4.9)

Comme pour la silanisation, une organisation des molécules de BSA tapissant les parois
des pores du SiP est d’autant plus homogène que le paramètre eBSA est égal à la taille de
la molécule de BSA, valant environ 4 nm [150]. En utilisant les mêmes paramètres que
pour la section précédente, la fraction volumique de BSA théorique maximale pour que
la molécule tapisse la totalité de la surface interne du SiP sur une seule couche lors de
l’immobilisation est donc estimée à :

fBSAthéomax
= 4eBSA(P− fAPTESthéo)

Dmoyen − 2eAPTES
= 4× 4× (0,71− 0,0635)

35− 2× 0,8 = 30,2 %. (4.10)

Afin de quantifier la modification de l’indice de réfraction provoquée par l’immobilisa-
tion de la BSA sur une couche de SiP passivée et silanisée, nous réalisons l’immobilisation
de la protéine sur différents échantillons de SiP passivés et silanisés, en suivant le protocole
présenté en Section 4.1.3, et à différentes concentrations : 0 mg/mL (témoin), 1 mg/mL,
2 mg/mL, 3 mg/mL, 4 mg/mL et 5 mg/mL.

À l’exception du témoin (CBSA = 0 mg/mL), l’immobilisation de la BSA provoque
un nouveau décalage des spectres de réflectance des couches poreuses vers les longueurs
d’onde plus élevées proportionnellement avec la concentration de BSA. Pour la concentra-
tion maximale de 5 mg/mL utilisée, la fraction volumique de BSA expérimentale fBSAexp
est estimée à 2,30 ± 0,03 % en ajustant les spectres de réflectance théorique et expéri-
mental de la couche de SiP passivée et silanisée ayant été immergée dans 5 mg/mL de
BSA en solution, en se basant sur eBSA = 4 nm. Ce résultat démontre qu’on ne tapisse
pas l’ensemble de la surface développée par les pores pour la concentration la plus élevée
utilisée dans le cadre de ces travaux.

Pour chacune des concentrations CBSA, la fraction volumique de BSA expérimentale
fBSAexp est estimée, et l’indice de réfraction de la couche poreuse après immobilisation est
déterminé en résolvant l’Équation (4.4).

La Figure 4.7 présente la variation de l’indice de réfraction des couches de SiP passivées
et silanisées après l’immobilisation de la BSA en fonction de la concentration de BSA en
solution.
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Figure 4.7 – Étude de la variation de l’indice de réfraction des couches de SiP passivées et
silanisées ∆nBSA en fonction de la concentration de BSA CBSA en solution lors de l’étape
d’immobilisation.

En constatant que la variation observée sont linéaires, nous pouvons extraire une
relation entre la variation de l’indice de réfraction d’une couche de SiP biofonctionnalisée
∆nBSA et la concentration de BSA CBSA en mg/mL :

∆nBSA ' 0,0278CBSA[mg/mL]. (4.11)

4.2.3 Résumé des résultats de l’étude de la silanisation et de
l’immobilisation

Nous avons effectué chaque étape du procédé de biofonctionnalisation sur différents
échantillons de SiP passivés, et la présence des molécules déposées sur la surface interne
des échantillons a été mise en évidence par FTIR en observant des pics d’absorption
caractéristiques de ces dernières. Nous avons ensuite étudié la variation de l’indice de
réfraction des couches poreuses en fonction de la molécule déposée, ceci à l’aide du modèle
de Bruggeman déjà présenté et utilisé dans le Chapitre 3.

Ces différentes variations d’indices de réfraction ∆nx, selon la molécule déposée lors
de l’étape de biofonctionnalisation effectuée, sont résumées dans le Tableau 4.2.

Tableau 4.2 – Résumé des résultats obtenus entre chaque étape de biofonctionnalisation.

Étape de biofonctionnalisation Concentration en solution Fraction volumique (%) ∆nx (UIR)
Sinalisation d’APTES 2 % 6,32 ± 0,01 0,037 ± 0,003

Immobilisation de la BSA 1 mg/mL 0,46 ± 0,03 % 0,03 ± 0,004
Immobilisation de BSA 2 mg/mL 0,92 ± 0,03 % 0,05 ± 0,004
Immobilisation de BSA 3 mg/mL 1,38 ± 0,03 % 0,08 ± 0,004
Immobilisation de BSA 4 mg/mL 1,84 ± 0,03 % 0,11 ± 0,004
Immobilisation de BSA 5 mg/mL 2,30 ± 0,03 % 0,14 ± 0,004

Il nous sera ainsi possible de déterminer la variation de l’indice de réfraction d’une
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couche poreuse en fonction des fractions volumiques des molécules déposées selon l’étape
de biofonctionnalisation.

4.3 Évaluation des performances théoriques des bio-
capteurs à base de micro-résonateurs en silicium
poreux fonctionnalisés pour l’immobilisation de
la BSA

Dans cette section, nous estimons la concentration limite maximale de BSA en solution
qui, comme nous l’avons annoncé dans le Chapitre 2, ne doit pas provoquer un décalage
des longueurs d’onde de résonance supérieur à l’intervalle spectral libre (ISL) du MR. De
plus, une estimation des performances théoriques des biocapteurs est effectuée, ceci en
traçant l’évolution du décalage d’une longueur d’onde de résonance choisie pour l’étude
en fonction de trois paramètres :

— La concentration de BSA en solution.
— Le décalage de l’indice effectif du mode propagé dans la structure.
— la quantité de BSA greffée sur la surface interne du SiP.

4.3.1 Estimation de la concentration limite maximale de BSA
en solution en fonction des caractéristiques d’intérêt des
micro-résonateurs

Nous avons introduit dans le Chapitre 2 le principe de détection des biocapteurs à base
de MR. Dans cette thèse, nous nous intéressons principalement à la méthode d’analyse
du décalage d’une longueur d’onde de résonance d’ordre p entre avant et après l’immo-
bilisation de BSA. Cependant, il est impératif que ce décalage ne dépasse pas l’intervalle
spectrale libre (ISL) de la structure. Nous allons donc au préalable estimer la concentra-
tion limite maximale de BSA en solution à utiliser pour l’étape d’immobilisation lors de
la biofonctionnalisation des MR en SiP.

Pour rappel, une longueur d’onde de résonance d’ordre p est extraite de la fonction de
transfert d’un MR, et a pour relation :

λres,p = neffL

p
p ∈ Z, (4.12)

avec neff l’indice effectif du mode propagé dans la structure, L la circonférence de la
cavité résonante qui, dans le cas d’un hippodrome, a pour relation :

L = 2πR + 2Lc, (4.13)
avec R le rayon de courbure de l’hippodrome et Lc sa longueur de couplage.

La silanisation du cœur des MR en SiP doit au maximum augmenter son indice de
réfraction à 1,57 + 0,037 = 1,607, ceci en considérant que l’étape de silanisation se soit
déroulée de manière homogène en ne déposant qu’une seule couche d’APTES sur la sur-
face développée par les pores. Nous pouvons ainsi estimer l’indice effectif pour le mode
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de polarisation TM fondamental à 1,5241 avec un solveur FMM à vecteur complet.

La Figure 4.8 présente la fonction de transfert théorique d’un MR en SiP passivé
et silanisé. Le couple coefficient de couplage et atténuation a été choisi pour être en
accord avec les résultats du Chapitre 3. Nous émettons par conséquent l’hypothèse que
ces paramètres ne sont pas modifiés par la présence d’APTES ou de BSA.

Figure 4.8 – Fonction de transfert théorique d’un MR en SiP passivé et silanisé dont
les paramètres sont similaires à ceux du Chapitre 3, à l’exception de l’indice effectif qui a
varié en raison de la silanisation.

Notre étude se basant sur une longueur d’onde de travail autour de 1550 nm, nous
choisissons graphiquement la longueur d’onde de résonance de 1550,98 nm pour notre
étude. L’ordre p de la longueur d’onde de résonance autour de 1550 nm peut alors être
estimé grâce à l’Équation (4.12) :

p = neffAPTESL

λres,p
= 1,5241× (2× π × 100.103 + 2× 70.103)

1550,98 ' 755. (4.14)

En déterminant graphiquement l’ISL du MR à 2,05 nm , nous pouvons en déduire
que la longueur d’onde de résonance d’ordre p = 755 ne doit pas dépasser λ′res,755 =
1550,98 + 2,05 = 1553,03 nm. Ainsi, pour cet ordre p de longueur d’onde de résonance,
nous pouvons estimer, toujours grâce à l’Équation (4.12), l’indice effectif limite maximal
de la structure après l’immobilisation de la BSA :

neffBSAlim,max
=
λ′res,755p

L
= 1553,03× 755

2× π × 100.103 + 2× 70.103 = 1,5261. (4.15)

Par conséquent, l’immobilisation de la BSA doit au maximum provoquer une varia-
tion de l’indice effectif du mode de propagation de la structure de ∆neffBSAlim,max

=
1,5261 − 1,5241 = 0,002. Comme dans cette thèse, seul le cœur du guide d’onde subit
la biofonctionnalisation, nous pouvons reprendre notre étude de la section précédente et
estimer, à partir de la Figure 4.7, l’indice effectif du mode propagé dans la structure en
fonction de la concentration de BSA en solution lors de l’immobilisation de cette protéine.
Les résultats de cette étude sont ainsi présentés en Figure 4.9.
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Figure 4.9 – Étude de la variation de l’indice effectif ∆neffBSA des MR en fonction de la
concentration de BSA CBSA en solution lors de l’étape d’immobilisation.

Par conséquent, en exploitant sa courbe de tendance, nous pouvons estimer une rela-
tion entre la variation de l’indice effectif du mode de propagation de la structure ∆neffBSA ,
et la concentration de BSA en solution CBSA en mg/mL :

∆neffBSA ' 0,0275CBSA[mg/mL]. (4.16)

En sachant que l’immobilisation de la BSA doit au maximum provoquer une variation
d’indice effectif des MR de 0,002, il nous est désormais possible d’estimer la concentration
limite maximale de BSA en solution lors de cette étape de biofonctionnalisation :

CBSAlim,max =
∆neffBSAlim,max

0,0275 = 0,002
0,0275 = 0,0727 mg/mL = 72,7 µg/mL. (4.17)

4.3.2 Estimation des performances théoriques des biocapteurs
à base de micro-résonateurs en silicium poreux pour la
détection de BSA

Nous savons maintenant qu’une concentration de 72,7 µg/mL engendre une variation
d’indice effectif du mode polarisé TM guidé ∆neffBSA de 0,002. Nous pouvons alors calculer
le décalage de la longueur d’onde de résonnance d’ordre p = 755 ∆λres,755 de la même
façon que précédemment et pour d’autres concentrations de BSA CBSA plus faibles, 0
µg/mL, 10 µg/mL, 20 µg/mL, 30 µg/mL, 40 µg/mL, 50 µg/mL, 60 µg/mL, 70 µg/mL.
Nous obtenons alors la relation liant ∆λres,755, CBSA et ∆neffBSA à partir des Équations
(4.12) et (4.16) :

∆neffBSA ' 0,0275 · CBSA[mg/mL] = 755
L

∆λres,755. (4.18)

Nous traçons par conséquent les décalages de la longueur d’onde de résonance d’ordre
755 en fonction de la concentration de BSA en solution ainsi qu’en fonction de la variation
d’indice effectif, tous deux représentés sur la Figure 4.10.
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Figure 4.10 – Détermination de la sensibilité théorique des biocapteurs à base de MR en
SiP : a) Décalage de la longueur de résonance en fonction de la concentration de BSA en
solution ; b) Décalage de la longueur de résonance en fonction de la variation de l’indice
effectif.

De ces courbes, nous pouvons extraire les valeurs de sensibilités S qui sont données par
les pentes respectives de ces fonctions linéaires, soit 0,0279 nm/(µg/mL), ce qui équivaut
à 1014,7 nm/UIR.

Pour déterminer la sensibilité surfacique Ssurf des biocapteurs optiques exprimée en
nm/(pg/mm2), il nous faut au préalable déterminer la quantité de BSA qui s’est greffée
sur la surface développée par les pores du SiP MBSA lors de cette étape de biofonctionna-
lisation. Ce paramètre est lié à la surface spécifique Ss estimée à 80 m2/cm3 en Annexe
n◦1, au volume de la molécule de BSA (VBSA = 125 nm3) [150] ainsi qu’à sa masse mo-
laire (MmolBSA = 66,43 kDa, soit 66,43 kg/mol) [150]. La quantité de BSA greffée sur une
surface MBSA est donnée par la relation suivante :

MBSA = fBSAMmolBSA

SsVBSANA
, (4.19)

avec fBSA la fraction volumique de BSA greffée sur la surface, NA la constante d’Avogadro,
qui vaut approximativement 6,023.1023 mol−1.

Le Tableau 4.3 résume les différentes valeurs théoriques de quantité de BSA greffée
MBSA en fonction des concentrations de BSA CBSA étudiées dans cette section.
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Tableau 4.3 – Valeurs théoriques de quantité de BSA greffée MBSA en fonction de la
fraction volumique fBSA, qui est liée au décalage en indice effectif engendré ∆neffBSA ,
lui-même lié à la concentration CBSA.

CBSA (µg/mL) ∆neffBSA (UIR) fBSA (%) MBSA (pg/mm2)
10 0,000275 0,0046 0,51
20 0,000550 0,0092 1,01
30 0,000825 0,0138 1,52
40 0,00110 0,0184 2,03
50 0,00138 0,0230 2,54
60 0,00165 0,0276 3,04
70 0,00193 0,0322 3,60

Nous pouvons ainsi tracer le décalage en longueur d’onde de résonance en fonction de
la quantité de BSA greffée, représenté sur la Figure 4.11.

Figure 4.11 – Détermination de la sensibilité surfacique théorique des biocapteurs à base
de MR en SiP.

De cette courbe, nous pouvons extraire la valeur de sensibilité surfacique Ssurf corres-
pondant à la pente de cette fonction linéaire, soit 0,550 nm/(pg/mm2).

La limite de détection LD et la concentration maximale détectable Cmax ont été définies
dans le Chapitre 2 par les relations suivantes :


LD =

δλ
10
S (4.20a)

Cmax = ISL
S − LD, (4.20b)

avec δλ la largeur à mi-hauteur du pic de résonance, estimée à 0,06 nm dans le Chapitre
3 car nous considérons ici en première approximation que les dépôts d’APTES et de BSA
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n’influent pas sur les pertes optiques de la structure.

Nous pouvons ainsi déterminer ces valeurs pour chaque unité déjà présentée. Elles sont
résumées dans le Tableau 4.4 avec les valeurs de sensibilités précédemment déterminées.

Tableau 4.4 – Valeurs théoriques de sensibilité S, de limite de détection LD et de concen-
tration maximale détectable Cmax.

Paramètres Valeurs
S 0,0279 nm/(µg/mL) 1014,7 nm/UIR 0,550 nm/(pg/mm2)
LD 0,215 µg/mL 5,91.10−6 UIR 0,0109 pg/mm2

Cmax 72,2 µg/mL 2,01.10−3 UIR 3,71 pg/mm2

Nous avons émis l’hypothèse que les étapes de biofonctionnalisation ne provoqueraient
pas de pertes supplémentaires. Nous nous attendons alors à des performances plus faibles
pour les biocapteurs optiques fabriqués pour la suite, notamment en terme de limite de
détection, qui est liée à la largeur à mi-hauteur des MR, elle-même liée aux pertes optiques.

4.4 Fabrication de biocapteurs optiques à base de
micro-résonateurs en silicium poreux et estima-
tion des performances expérimentales

L’objectif de cette section est d’utiliser des MR en SiP similaires à ceux fabriqués
dans le Chapitre 3 comme transducteurs optiques pour des applications de biodétection.
Dans ce but, nous évaluons la sensibilité S et la limite de détection LD des MR pour la
détection surfacique de BSA. Nous observons pour cela le décalage des longueurs d’onde
de résonance provoqué par l’immobilisation des protéines sur la surface spécifique du SiP
passivé et silanisé, et ce pour plusieurs concentrations de BSA en solution.

Les quadricouches poreuses sont passivées avant fabrication des MR. Comme nous
avons pu le constater précédemment, la couche barrière supérieure nécessaire pour la
fabrication des MR n’empêche pas la passivation de la couche guidante. Cependant, pour
permettre l’infiltration des solutions dans la couche guidante, une dernière étape dans le
procédé de fabrication des MR consiste à graver la couche barrière supérieure par RIE en
utilisant du CHF3 comme gaz de gravure.

4.4.1 Caractérisation physique de micro-résonateurs en silicium
poreux passivés après silanisation

La Figure 4.12 présente des images MEB sous différentes vues pour contrôler les para-
mètres d’un des MR en SiP passivés et silanisés. Nous pouvons constater que l’hippodrome
possède bien les dimensions souhaitées, à savoir 70 µm de longueur de couplage et 100
µm de rayon de courbure (Figure 4.12.a)). En augmentant le grossissement sur la zone
de couplage, nous pouvons également constater que la largeur des guides d’onde sont de
1.95 µm et que le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde rectiligne est de 0,6 µm
(Figure 4.12.b)). Ces dimensions sont dans l’ordre de grandeur que celles obtenues dans
le Chapitre 3.
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Figure 4.12 – Images MEB d’un MR en SiP passivé et silanisé : a) Vue de dessus pour
contrôler les paramètres de l’hippodrome du MR ; b) Zoom sur la zone de couplage pour
contrôler la largeur des guides d’onde et le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde
rectiligne ; c) Vue sur la tranche pour contrôler les dimensions des couches de la structure.

Nous observons ensuite la tranche de l’échantillon (Figure 4.12.c)) pour contrôler les
dimensions des couches de SiP. La couche de confinement possède une épaisseur de 5,20
µm en prenant en compte la couche barrière intermédiaire, et la couche guidante, quant à
elle, possède une hauteur de 1,65 µm. Cependant, nous constatons que la dernière étape
de gravure s’est déroulée de manière isotrope, c’est-à-dire que le profil de gravure tend
vers une forme de guide d’onde semi-circulaire au lieu d’une forme rectangulaire. Ainsi,
la largeur du cœur est réduite à son centre, et a été mesurée à 1,80 µm.

4.4.2 Caractérisation optique de micro-résonateurs en silicium
poreux passivés après silanisation

La Figure 4.13 présente l’ajustement des fonctions de transfert normalisées théorique
sur l’expérimentale sur un intervalle de longueur d’onde allant de 1550 à 1554 nm. Dans
cet intervalle de longueur d’onde, la fonction de transfert expérimentale pour le mode
polarisé TM présente deux résonances, de contraste environ égal à 35 % et séparé par un
ISL de 1,74 nm, tous deux obtenus graphiquement. Nous observons un élargissement des
pics de résonance pour des valeurs de transmission proches du maximum, ce qui peut être
dû à l’excitation de modes d’ordres supérieurs.
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Figure 4.13 – Fonction de transfert normalisée théorique ajustée sur l’expérimentale d’un
MR en SiP passivé et silanisé par de l’APTES, pour le mode de polarisation TM et sur
un intervalle de longueur d’onde allant de 1550 à 1554 nm.

Pour faire correspondre l’ISL expérimental, un indice de groupe ng a été ajusté à
1,7811 ± 0,0001. L’ajustement des pics de résonance est réalisé en faisant varier à la fois
le coefficient de couplage et les pertes optiques. Un coefficient de couplage κ2 de 4 ± 1 %
et des pertes optiques de 22,0 ± 0,4 dB/cm ont été obtenus dans ce cas. Une largeur à
mi-hauteur δλ de 0,121 nm a été estimée graphiquement ce qui correspond à un facteur
de qualité Q de l’ordre de 1,2.104 et une finesse F d’environ 14.

Les différences entre ces valeurs expérimentales et celles théoriques obtenues précé-
demment sont résumées dans le Tableau 4.5.

La diminution du coefficient de couplage κ2 peut s’expliquer par la gravure de la couche
barrière supérieure qui s’est déroulée de manière isotrope. Cela éloigne davantage la forme
du cœur d’une forme rectangulaire, ce qui augmente le gap entre la cavité résonante et le
guide d’onde ridge rectiligne. Cela explique aussi la diminution du contraste de la fonction
de transfert.

L’augmentation des pertes optiques peut s’expliquer quand à elle par la présence
d’APTES dans les pores du SiP, qui augmente les pertes par absorption et qui n’ont
pas été prises en compte dans le modèle théorique.

Nous remarquons également que l’ISL est inférieur à celui déterminé graphiquement
sur la fonction de transfert théorique. Nous attribuons cet écart à la valeur d’indice de
groupe, que nous n’avons pas pu estimer théoriquement par manque de données sur la
dispersion d’indice de l’APTES.
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Tableau 4.5 – Comparaison entre les paramètres ajustés théoriques et expérimentaux pour
des MR en SiP passivés et silanisés.

Paramètres Valeurs théoriques Valeurs expérimentales
Pertes optiques (dB/cm) 17 22 ± 0,4
Coefficient de couplage (%) 6 4 ± 1
ISL (nm) 2,05 1,74
δλ (nm) 0,06 0,121
Q (u.a.) 2,5.104 1,2.104

F (u.a.) 32 14
Contraste (%) 55 35

4.4.3 Caractérisation optique de micro-résonateurs en silicium
poreux passivés et silanisés après immobilisation

Afin d’évaluer les performances en terme de biocapteurs des transducteurs optiques,
nous réalisons l’immobilisation de la BSA à différentes concentrations sur la surface des
MR. Cependant, comme nous l’avons présenté précédemment, les concentrations de BSA
doivent être inférieures à 72,7 µg/mL afin que le décalage des longueurs d’onde de réso-
nance ne dépasse pas l’ISL des MR. Les solutions de BSA ont donc été choisies avec des
concentrations respectives de 20 µg/mL, 30 µg/mL, 40 µg/mL, 50 µg/mL et 60 µg/mL,
avec une incertitude de la balance lors de la pesée de la BSA estimée à 2,5 µg/mL. Cette
incertitude en entraîne également une sur la variation de l’indice effectif du mode propagé
dans la structure, estimée à 1,5.10−4. Les MR biofonctionnalisés sont ensuite caractérisés
optiquement.

La Figure 4.14 présente l’ajustement des fonctions de transfert normalisées théorique
sur l’expérimentale sur un intervalle de longueur d’onde allant de 1550 à 1554 nm pour la
concentration de 40 µg/mL. La fonction de transfert expérimentale pour le mode polarisé
TM présente deux résonances, de contraste environ égal à 80 %, dans cet intervalle de
longueur d’onde, séparé par un ISL de 1,80 nm, tous deux obtenus graphiquement.
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Figure 4.14 – Transmission spectrale normalisée théorique ajustée sur l’expérimentale
d’un MR en SiP biofonctionnalisé, pour le mode polarisé TM et sur un intervalle de
longueur d’onde allant de 1550 à 1554 nm, pour une concentration de 40 µg/mL de BSA
en solution.

Pour faire correspondre l’ISL expérimental, un indice de groupe ng a été ajusté à
1,7217 ± 0,0001. L’ajustement des pics de résonance est réalisé en faisant varier à la fois
le coefficient de couplage et les pertes optiques. Un coefficient de couplage κ2 de 16 ± 1
% et des pertes optiques de 25,0 ± 0,4 dB/cm ont été obtenus dans ce cas. Une largeur à
mi-hauteur δλ de 0,178 nm a été estimée graphiquement ce qui correspond à un facteur
de qualité Q de l’ordre de 8,7.103 et une finesse F d’environ 10.

On remarque une augmentation du contraste des MR entre avant et après l’immobi-
lisation de la BSA, ce que nous attribuons à la présence de la protéine dans la zone de
couplage, réduisant le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde ridge rectiligne.
Cette réduction augmente alors le coefficient de couplage, et par conséquent le contraste.

Nous remarquons également une augmentation des pertes optiques qui est due à l’aug-
mentation des pertes par absorption causées par la présence de la BSA dans la structure.

Comme pour le cas précédent, nous n’avons pas pu estimer théoriquement l’indice de
groupe pour le comparer à notre valeur expérimentale, ceci par manque de données sur
la dispersion d’indice de la BSA.

La caractérisation des MR biofonctionnalisés avec d’autres concentrations de BSA a
été réalisée et donne des résultats sensiblement similaires.

4.4.4 Estimation des performances des biocapteurs à base de
micro-résonateurs en silicium poreux appliqués à la détec-
tion surfacique de BSA

Comme déjà évoqué, le décalage des longueurs d’onde de résonance est observé en
comparant les transmissions optiques des MR entre avant et après l’immobilisation de la
BSA. Plusieurs mesures étant réalisées pour une même concentration de BSA, nous avons
étudié la répétabilité de repositionnement afin d’en déduire l’incertitude sur la mesure
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de la transmission spectrale. La Figure 4.15 présente les transmissions spectrales qui ont
donné le décalage maximum entre les courbes après repositionnements de l’échantillon.

Figure 4.15 – Étude de la répétabilité de repositionnement sur les transmissions spec-
trales extrêmes d’un MR en SiP : a) Transmission spectrale sur une plage de longueur
d’onde allant de 1540 nm à 1560 nm ; b) Zoom sur le pic de résonance autour de 1550,5
nm pour estimer l’incertitude sur la mesure.

Après repositionnement, on observe un décalage maximum de 0,05 nm de la transmis-
sion spectrale, ce qui peut s’avérer élevé pour la détection de très faibles concentrations de
BSA. Ce décalage peut être dû à une variation de la température ambiante au niveau du
banc de caractérisation, la transmission spectrale d’un MR étant sensible à ce paramètre
[151]. Nous utilisons par la suite un contrôleur de température, qui permet de réduire
cette incertitude à une valeur négligeable.

Pour estimer la sensibilité du capteur, nous acquérons la transmission spectrale des
MR avant et après l’immobilisation de différentes concentrations de BSA. Par exemple,
un décalage des pics de résonance vers les longueurs d’onde plus élevées a été mesuré
graphiquement à 1,111 nm, comme le montre la Figure 4.16, pour une concentration de
40 µg/mL de BSA.
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Figure 4.16 – Transmission spectrale d’un MR en SiP biofonctionnalisé, pour le mode
polarisé TM et sur une plage de longueur d’onde allant de 1550 nm à 1554 nm, pour des
concentrations de 0 µg/mL (utilisée comme témoin) et de 40 µg/mL de BSA en solution.

Le décalage de longueur d’onde de résonance est estimé pour les cinq concentrations
de BSA étudiées. La Figure 4.17.a) reporte le décalage de la longueur de résonance en
fonction de la concentration de BSA en solution, tandis que la Figure 4.17.b) reporte le
décalage de la longueur de résonance en fonction de la variation de l’indice effectif du
mode de propagation de la structure.

Figure 4.17 – Détermination de la sensibilité des biocapteurs à base de MR en SiP : a)
Décalage de la longueur de résonance en fonction de la concentration de BSA en solution ;
b) Décalage de la longueur de résonance en fonction de la variation de l’indice effectif du
mode propagé dans la structure.

En constatant que les variations observées sont linéaires, nous pouvons extraire des
courbes la sensibilité des biocapteurs, qui est estimée à (2,71 ± 0,05).10−2 nm/(µg/mL) ce
qui équivaut à 1003,2 ± 6,1 nm/UIR. Les incertitudes sont estimées en prenant en compte
à la fois l’incertitude sur la concentration de BSA et à la fois la mesure de transmission
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spectrale des MR.

Les ajustements des fonctions de transfert, obtenues pour chaque concentration CBSA
étudiée, ont été assurés en paramétrant des fractions volumiques résumées dans le Tableau
4.6. Ces fractions volumiques nous permettent d’estimer les quantités de BSA greffées,
également résumées dans ce tableau.

Tableau 4.6 – Valeurs expérimentales des quantités de BSA greffées MBSA en fonction des
fractions volumiques fBSA également obtenues expérimentalement pour chaque concen-
tration CBSA étudiée.

CBSA (µg/mL) fBSA (%) MBSA (pg/mm2)
20 ± 2,5 0,0090 ± 0,013 1,00 ± 0,15
30 ± 2,5 0,0130 ± 0,013 1,44 ± 0,15
40 ± 2,5 0,0181 ± 0,013 2,00 ± 0,15
50 ± 2,5 0,0184 ± 0,013 2,55 ± 0,15
60 ± 2,5 0,0272 ± 0,013 3,00 ± 0,15

Nous pouvons alors tracer le décalage en longueur d’onde de résonance en fonction de
la quantité de BSA greffée, représenté sur la Figure 4.18.

Figure 4.18 – Détermination de la sensibilité surfacique des biocapteurs à base de MR
en SiP.

En constatant à nouveau que la variation est linéaire, nous pouvons extraire de la
courbe une sensibilité surfacique de (5,38 ± 0,12).10−1 nm/(pg/mm2).

Les trois valeurs de sensibilité déterminées expérimentalement sont dans l’ordre de
grandeur de celles obtenues lors de l’évaluation théorique des performances. Cela dé-
montre la pertinence du modèle théorique utilisé.

Nous pouvons dorénavant estimer la LD qui est égale au rapport entre un dixième
de la largeur à mi-hauteur des MR δλ

10 et la sensibilité S [152]. En effet, l’utilisation du
contrôleur de température au niveau du banc de caractérisation nous permet de négliger
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l’incertitude sur la mesure de la transmission spectrale due au bruit thermique. Le Tableau
4.7 résume les différentes valeurs de sensibilité S et de limite de détection LD pour chacune
des unités étudiées :

Tableau 4.7 – Valeurs expérimentales de la sensibilité et de la limite de détection des
biocapteurs à base de MR pour la détection de BSA.

S (2,71 ± 0,05).10−2 nm/(µg/mL) 1003,2 ± 6,1 nm/UIR (5,38 ± 0,12).10−1 nm/(pg/mm2)
LD (6,57 ± 0,12).10−1 µg/mL (1,77 ± 0,01).10−5 UIR (3,31 ± 0,074).10−2 pg/mm2

Enfin, nous pouvons déterminer la gamme de détection en déterminant la concentra-
tion maximale détectable Cmax. Pour rappel, elle est liée à la limite de détection LD, à
la plage de mesure, qui correspond à l’ISL dans notre cas, et à la sensibilité S, suivant la
relation :

Cmax = ISL
S − LD. (4.21)

Le Tableau 4.8 résume les valeurs qui nous permettent d’obtenir la gamme de détection
des biocapteurs optiques :

Tableau 4.8 – Limites de détection et concentration maximale détectable des biocapteurs
à base de MR pour la détection de BSA.

Paramètre
Unité

µg/mL UIR pg/mm2

LD (6,57 ± 0,12).10−1 (1,77 ± 0,01).10−5 (3,31 ± 0,074).10−2

Cmax 65,76 ± 1,26 (1,77 ± 0,02).10−3 3,31 ± 0,08

Comme nous nous y attendions, les performances expérimentales en terme de limite
de détection sont moins bonnes que celles obtenues à l’aide du modèle théorique. En effet
nous considérions dans ce dernier que la présence des molécules d’APTES et de BSA ne
modifieraient pas les pertes optiques, une hypothèse qui est bien entendu fausse.

Les performances des biocapteurs optiques intégrés pour la détection de BSA étudiées
dans l’état de l’art sont résumés dans le Tableau 4.9. Les performances de ce travail sont
également reportées dans ce tableau en gras. Les biocapteurs qui sont comparés à ce travail
ont principalement été réalisés en silicium sur isolant (SOI, pour Silicon On Insolator)
avec des matériaux massifs.

Tableau 4.9 – Comparaison des performances du biocapteur optique en SiP avec l’état de
l’art.

Référence Structure Matériau LD S
[53] (2017) Mach-Zehnder SOI 3,5.10−5 UIR ...
[59] (2019) Cristaux photoniques SOI 6,92 UIR 722,3 nm/UIR
[71] (2019) Micro-résonateur SU8 12,7 pg/mm2 2,0.10−4 nm/(pg/mm2)

6,57.10−1 µg/mL 2,71.10−2 nm/(µg/mL)
Ce travail (2021) Micro-résonateur SiP 1,77.10−5 UIR 1003,2 nm/UIR

3,31.10−2 pg/mm2 5,38.10−1 nm/(pg/mm2)
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Les meilleures valeurs de limite de détection LD et de sensibilité S obtenues pour les
MR en SiP fabriqués dans cette thèse confirment l’intérêt d’utiliser ce matériau poreux
pour des applications biocapteurs.

Une optimisation de la longueur de couplage des MR améliorerait le contraste de ces
derniers, de même que les largeurs à mi-hauteur des pics de résonance et donc la limite
de détection des biocapteurs. De même, une meilleure sélectivité de gravure empêcherait
qu’elle se déroule de manière isotrope lors de la dernière étape de fabrication des MR, ce
qui a augmenté dans notre cas le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde ridge
rectiligne.

Une réduction des pertes optiques améliorerait nos résultats, notamment sur la limite
de détection.

4.5 Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons présenté chaque étape du procédé de biofonctionna-

lisation du SiP afin d’obtenir des transducteurs optiques utilisables pour la détection
surfacique de BSA. La passivation des couches poreuses est nécessaire pour stabiliser la
surface interne des pores. Bien que ce traitement thermique ne provoque qu’une variation
négligeable de la porosité de la couche d’intérêt, nous avons pu démontrer qu’il est suffi-
sant pour rendre la structure hydrophile, ce qui est nécessaire pour les étapes suivantes
de biofonctionnalisation, et donc pour l’infiltration des molécules en solution. La silanisa-
tion correspond à l’étape de dépôt d’APTES, une molécule servant de biorécepteur dans
notre étude. Grâce à l’étape précédente de passivation, la silanisation peut se faire dans
les pores de la structure et augmente sa mouillabilité, un paramètre qui nous est utile
pour favoriser l’infiltration de la BSA en solution, qui est le biomarqueur d’intérêt de
cette étude. L’immobilisation de la BSA est assuré par la liaison établie entre les groupe-
ments amines (-NH2) de la BSA avec l’APTES, ce qui entraîne leurs immobilisations sur
la surface interne du SiP.

Nous étudions ensuite les effets des étapes de silanisation et d’immobilisation sur la
couche guidante des MR, notamment par rapport à la variation de porosité, et donc d’in-
dice de réfraction que ces traitements engendrent. Nous avons donc réalisé des bicouches
de SiP dont les densités de courant appliquées sont les mêmes que pour les couches bar-
rière supérieure et guidante des MR en SiP utilisés dans le Chapitre 3. La couche barrière
supérieure est ensuite gravée après passivation pour permettre l’infiltration des solutions
dans la couche d’intérêt. Cette étude nous a permis de démontrer que le dépôt d’APTES
se déroule de manière homogène, c’est-à-dire qu’une couche complète de molécules ta-
pisse les parois des pores de la structure. Nous démontrons également que l’immobilisa-
tion de la BSA, aux concentrations utilisées, ne tapisse pas l’ensemble des pores pour les
concentrations de BSA étudiées. Ces résultats sont obtenus en déterminant leurs fractions
volumiques respectives à l’aide du modèle de Bruggeman et en les comparant avec leurs
valeurs optimales respectives de notre configuration.

Nous avons ensuite déterminé à 72,7 µg/mL la concentration limite de BSA en solution
pour que l’immobilisation ne provoque pas un décalage des pics de résonance supérieur
à l’ISL des MR en SiP. En considérant que la présence des molécules d’APTES et de
BSA n’influencerait pas les pertes optiques des transducteurs, nous avons pu estimer les
performances théoriques des biocapteurs à 1014,7 nm/UIR sur une gamme de détection
allant de 5,91.10−6 UIR à 2,01.10−3 UIR.
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4.5. CONCLUSION

Le procédé de biofonctionnalisation étant, à présent, contrôlé, nous avons réalisé des
MR en SiP pour des applications biocapteurs servant pour la détection surfacique de BSA.
La détection de différentes concentrations de BSA par caractérisations optiques des MR
en tant que transducteurs a permis d’obtenir une sensibilité des biocapteurs optiques de
1003,2 ± 6,1 nm/UIR sur une gamme de détection allant de (1,77 ± 0,01).10−5 UIR à
(1,77 ± 0,02).10−3 UIR. Ces valeurs sont conformes aux valeurs théoriques obtenues par
simulation. Les meilleurs performances obtenues en comparaison à l’état de l’art illustre
l’intérêt d’utiliser le SiP pour des applications de biodétection notamment grâce à l’aspect
spécifique que peut apporter le SiP fonctionnalisé.
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5.1. SIMULATION DE PROPAGATION

Les guides d’onde fabriqués à base de silicium poreux sont connus dans le domaine de
la biodétection optique pour permettre une interaction entre les biomarqueurs spécifiques
greffés directement dans le cœur du guide avec la lumière propagée, ce qui a déjà permis
d’améliorer les performances de ce genre de capteur en terme de sensibilité et de limite de
détection, en comparaison avec l’utilisation de matériaux massifs utilisant la détection par
ondes évanescentes. Cependant, les fortes pertes optiques que possède les guides d’onde
en silicium poreux est un vrai frein pour davantage améliorer ses performances en terme
de biocapteur.

Dans ce chapitre, nous présentons dans un premier temps les résultats de simulations
qui nous ont permis d’isoler les tolérances à la fois sur la différence entre les indices de
réfraction des cœurs en polymère et en silicium poreux, ainsi que celles sur les différents
désalignements présentés dans le Chapitre 2. Dans un second temps, le procédé de fabri-
cation des transducteurs hybrides à base de silicium poreux et de polymères est détaillé.
Le silicium poreux est utilisé pour la fabrication du micro-résonateur, qui sera par la
suite sensible à la présence de biomarqueurs spécifiques. Le cœur en polymère du guide
d’onde, qui est un matériau massif aux pertes optiques plus faibles, sert à la fois de guide
d’accès pour guider la lumière vers le micro-résonateur en silicium poreux, ainsi que pour
la récupérer en sortie. Ces transducteurs sont ensuite caractérisés en utilisant les mêmes
méthodes que celles présentées dans le Chapitre 3.

5.1 Simulation de propagation
Grâce aux chapitres précédents, nous savons que le silicium poreux (SiP) utilisé comme

guide d’onde présente des pertes optiques plus élevées que des matériaux massifs, comme
la SU8 [111]. De plus, l’optimisation de la limite de détection des biocapteurs optiques
passe la plupart du temps par la réduction de ces pertes. Nous souhaitons ici améliorer
les performances des biocapteurs à base de micro-résonateur (MR), ceci en implémentant
une structure hybride composée d’un MR en SiP et de guides d’onde ridges et rectilignes
en SU8 sur SiP, servant de guides d’accès, comme schématisé en Figure 5.1.

Figure 5.1 – Schématisation d’un MR hybride en SiP et en SU8.

Des tapers sont utilisés pour augmenter la tolérance sur les désalignements transversal
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et angulaire qui pourraient être obtenus lors de la fabrication de telles structures. Les
dimensions et les indices de réfraction des couches poreuses ont été choisis pour corres-
pondre à ceux utilisés dans le Chapitre 3. Les tapers utilisés et disponibles sur le masque
de photolithographie utilisé ont une longueur de 200 µm et leur largeur est augmentée
jusqu’à 10 µm. L’efficacité de couplage sans désalignement et sans défocalisation des ta-
pers a été estimée à 95 % pour le mode fondamental [129].

La propagation de la lumière dans le cœur du guide d’onde ridge hybride, qui est
schématisé en Figure 5.2.a), est simulée sous FIMMPROP, ceci afin d’estimer la tolérance
sur la différence entre les indices de réfraction des matériaux, ainsi que sur les différents
types de désalignement présentés dans le Chapitre 2.

Figure 5.2 – Schématisation de guides d’onde ridge : a) Implémentation d’une structure
hybride de 1 cm en SiP et en SU8 ; b) Structure en SiP de 1 cm seul.

En prenant en compte des pertes optiques estimées à environ 12 dB/cm pour le guide
d’onde en polymère SU8 sur SiP [111] et à environ 17 dB/cm pour le guide d’onde en SiP
seul dans le Chapitre 3, les pertes optiques de la structure étudiée sont donc estimées à
2×0,4675×12+0,065×17 = 12,325 dB selon les dimensions données en Figure 5.2.a). Les
variations d’indice de réfraction du cœur en SiP et les différents types de désalignement
vont chacun augmenter ces pertes optiques.

Pour que l’utilisation de la structure hybride soit pertinente, la valeur des pertes op-
tiques limites maximales de la structure correspond aux pertes optiques d’un guide d’onde
ridge en SiP seul, soit 17 dB pour 1 cm d’échantillon (Figure 5.2.b)). Ainsi, l’augmen-
tation des pertes optiques due au raccord entre les guides d’onde doit être inférieure à
17− 12,325 = 4,675 dB.

5.1.1 Tolérance sur la différence entre les indices de réfraction
du polymère et du silicium poreux

Comme nous l’avons présenté précédemment, le SiP est un matériau dont la principale
particularité est de pouvoir contrôler son indice de réfraction lors de sa réalisation. Nous
avons estimé dans le Chapitre 3 une incertitude sur l’indice de réfraction d’une couche
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poreuse égale à 0,02 UIR. La SU8 étant un matériau polymère, son indice de réfraction
varie peu avec la longueur d’onde. Nous étudions ici l’influence de la différence entre
les indices de réfraction des matériaux composant le cœur aux jonctions de la structure
présentée en Figure 5.1 sur les pertes optiques. Ces pertes sont causées par le coefficient
de transmission de Fresnel T à l’interface des deux cœurs en SU8-SiP :

T = 4nSU8nSiP

(nSU8 + nSiP)2 , (5.1)

avec nSU8 et nSiP respectivement les indices de réfraction du polymère SU8 et du SiP.

On obtient alors les pertes αF liées à ce paramètre par la relation suivante :

αF = 10 log(T ). (5.2)

La Figure 5.3 présente les résultats des pertes ajoutées à la structure hybride en faisant
varier l’indice de réfraction du cœur en SiP sur l’incertitude rappelée précédemment.

Figure 5.3 – Évolution des pertes occasionnées dans la structure hybride en fonction de
l’indice du cœur en SiP.

Dans le cas de notre structure, avec ou sans tapers car nous considérons une efficacité
de couplage de 100 %, on remarque que la variation d’indice de réfraction du cœur en
SiP sur son incertitude occasionne ici des pertes largement inférieures à 4,675 dB. Ainsi,
l’utilisation de la structure hybride reste en tout cas pertinente pour cette étude.

5.1.2 Tolérance sur les différents types de désalignement
Une étape de fabrication des MR hybrides consiste à aligner les guides d’accès en SU8

avec les MR en SiP. Cette étape pouvant entraîner un ou plusieurs types de désaligne-
ments, une zone de recouvrement des motifs de 4 µm au niveau des tapers, comme le
schématise la Figure 5.4, est disponible sur le masque de photolithographie utilisé.
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Figure 5.4 – Schématisation de la zone de recouvrement des motifs au niveau des tapers
sur le masque de photolithographie.

Nous admettons pour la suite que cette zone de recouvrement permet de considérer
le désalignement longitudinal comme nul, c’est-à-dire que l’on considère l’efficacité de
couplage η0 dans le cas où les faisceaux sont focalisés et qui a été défini par l’Équation
(2.34). On obtient alors les pertes αη0 liées à ce paramètre par la relation suivante :

αη0 = 10 log(η0). (5.3)

5.1.2.1 Désalignement transversal

Nous simulons dans cette section un désalignement transversal entre le MR et les
guides d’accès jusqu’à un désalignement complet, c’est-à-dire sur la largeur des guides
d’onde qui est de 2 µm pour les structures sans tapers et sur la largeur maximum de 10
µm pour celles avec tapers. La Figure 5.5 présente l’évolution de l’efficacité de couplage
pour ce type de désalignement sans et avec les tapers.

Figure 5.5 – Évolution de l’efficacité de couplage en fonction du désalignement trans-
versal pour les structures sans et avec tapers : a) Sur un intervalle allant de -10 µm à 10
µm; b) Zoom sur un intervalle allant de -0,25 µm à 0,25 µm pour analyser l’interception
des courbes.

On constate que pour un faible désalignement, l’efficacité de couplage de la structure
sans tapers est meilleure que lorsque des tapers sont utilisés. Cependant, lorsque ce désa-

139



5.1. SIMULATION DE PROPAGATION

lignement devient supérieur à l’intervalle allant de -0,156 µm à 0,156 µm, la présence des
tapers permet de conserver une meilleure efficacité de couplage avec ce paramètre par
rapport à la structure sans tapers. Cela confirme que l’utilisation de ces tapers permet
d’avoir une meilleure tolérance sur le désalignement transversal tant que la valeur des
pertes ajoutées n’est pas atteinte pour ce désalignement compris dans cet intervalle.

La Figure 5.6 présente les résultats des pertes occasionnées par un désalignement
transversal entre les cœurs de la structure hybride sans et avec tapers. Nous avons effectué
un zoom sur un intervalle de désalignement allant de -3 µm à 3 µm pour une meilleure
lisibilité des courbes.

Figure 5.6 – Évolution des pertes optiques de la structure hybride sans et avec tapers
en fonction du désalignement transversal, sur un intervalle allant de -3 µm à 3 µm.

Dans le cas d’une structure sans tapers, pour un désalignement transversal supérieur
à l’intervalle allant de -0,658 µm à 0,658 µm, les pertes occasionnées par ce désalignement
deviennent supérieures à 4,675 dB. La tolérance sur le désalignement transversal est donc
de ± 0,658 µm pour cette structure. L’utilisation de tapers permet d’augmenter cette
valeur de tolérance à ± 2,383 µm. Un résumé de ces valeurs est présenté dans le Tableau
5.1.

Tableau 5.1 – Résumé des valeurs de tolérance sur le désalignement transversal entre les
MR en SiP et les guides d’accès en SU8 sans et avec tapers.

Désalignement transversal Tolérance (µm)
Structure sans tapers ± 0,658
Structure avec tapers ± 2,383

5.1.2.2 Désalignement angulaire

Nous simulons dans cette section un désalignement angulaire entre le MR et les guides
d’accès sur un intervalle allant de -5◦ à 5◦. La Figure 5.7 présente l’évolution de l’efficacité
de couplage pour ce type de désalignement sans et avec les tapers.
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Figure 5.7 – Évolution de l’efficacité de couplage en fonction du désalignement angulaire
pour les structures sans et avec tapers : a) Sur un intervalle allant de -5◦ à 5◦ ; b) Zoom
sur un intervalle allant de -0,12◦ à 0,12◦ pour analyser l’interception des courbes.

On constate à nouveau que pour un faible désalignement, l’efficacité de couplage de la
structure sans tapers est meilleure que lorsque des tapers sont utilisés. Cependant, lorsque
ce désalignement devient supérieur à l’intervalle allant de -0,078◦ à 0,078◦, la présence des
tapers permet de conserver une meilleure efficacité de couplage avec ce paramètre par
rapport à la structure sans tapers. Cela confirme que l’utilisation de ces tapers permet
d’avoir une meilleure tolérance sur le désalignement angulaire tant que la valeur des pertes
ajoutées n’est pas atteinte pour ce désalignement compris dans cet intervalle.

La Figure 5.8 présente les résultats de pertes occasionnées par un désalignement an-
gulaire entre les cœurs de la structure hybride sans et avec tapers. Nous avons effectué un
zoom sur un intervalle de désalignement allant de -2,5◦ à 2,5◦ pour une meilleure lisibilité
des courbes.

Figure 5.8 – Évolution des pertes optiques de la structure hybride sans et avec tapers
en fonction du désalignement angulaire sur un intervalle allant de -2,5◦ à 2,5◦.

Dans le cas d’une structure sans tapers, pour un désalignement transversal supérieur
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à l’intervalle allant de -0,489◦ à 0,489◦, les pertes occasionnées par ce désalignement de-
viennent supérieures à 4,675 dB. La tolérance sur le désalignement angulaire est donc de
± 0,489◦ pour cette structure. L’utilisation de tapers permet d’augmenter cette valeur de
tolérance à ± 1,877◦. Un résumé de ces valeurs est présenté dans le Tableau 5.2.

Tableau 5.2 – Résumé des valeurs de tolérance sur le désalignement angulaire entre les
MR en SiP et les guides d’accès en SU8 sur SiP sans et avec tapers.

Désalignement angulaire Tolérance (◦)
Structure sans tapers ± 0,489
Structure avec tapers ± 1,877

Nous pouvons ainsi en conclure que les tapers disponibles sur le masque de photo-
lithographie permettent bel et bien d’augmenter la tolérance sur les différents types de
désalignement possibles lors de la fabrication des MR hybrides.

5.2 Procédé de fabrication de micro-résonateurs hy-
brides en silicium poreux et en polymères

L’objectif du procédé de fabrication est d’obtenir des MR à base de SiP couplés de
part et d’autre par des guides d’accès en SU8. La Figure 5.9 illustre les étapes de fabrica-
tion technologique de telles structures. La fabrication des MR en quadricouches poreuses
(Figure 5.9.a)) a été détaillée dans le Chapitre 3.
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Figure 5.9 – Étapes de fabrication pour la réalisation technologique de MR hybrides en
SiP et en SU8.

Nous déposons une nouvelle couche de silice cette fois-ci d’environ 40 nm par PECVD,
toujours pour servir de couche barrière de sélectivité lors du développement de la résine
photosensible et de la gravure. Pour ce faire, le temps de dépôt est augmenté à 240 s.
Nous déposons ensuite la couche de cœur en SU8 par spin coating (Figure 5.9.b)). Afin
d’obtenir une épaisseur optimale du polymère, une dilution de 70 % de SU8 2002 et de 30
% de SU8 2050 a été effectuée. Un recuit sur une plaque chauffante est ensuite effectué
pour consolider le polymère. Les paramètres de dépôt par spin coating du polymère SU8
sont reportés dans le Tableau 5.3.

Tableau 5.3 – Paramètres utilisés pour le dépôt de SU8.

Paramètres Étape 1 Étape 2 Étape 3
Temps (s) ... ... 10
Vitesse (rpm) 0 - 500 500 - 1 800 1 800
Accélération (rpm/s) 100 300 ...

Les deux premières étapes permettent un recouvrement optimal du polymère tandis
que la dernière étape sert à l’évaporation de la majeure partie du solvant pour obtenir
une couche solidifiée.

Une dernière couche de silice de 40 nm est déposée par PECVD avec les mêmes pa-
ramètres de dépôt que précédemment, puis une couche de HMDS est déposée par spin
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coating, suivie d’une couche de résine positive S1805 (Figure 5.9.c)), toujours avec les
mêmes paramètres de dépôt présentés dans le Chapitre 3.

La résine positive est ensuite insolée avec les mêmes paramètres que pour la fabrication
des MR en quadricouches poreuses, et la partie qui a été insolée est dissoute après l’étape
de révélation dans le développeur MF-319 (Figure 5.9.d)). L’alignement du masque est
assuré par un banc de micro-alignement qui nous permet d’obtenir un désalignement
transversal ε entre les guides d’onde inférieur à 1 µm comme le montre la Figure 5.10. Un
recouvrement des tapers de 2,1 µm et de 6,4 µm a été mesuré d’un côté et de l’autre de
l’échantillon, au lieu d’un recouvrement de 4 µm de chaque côté comme souhaité (Figure
5.4)). Un décalage longitudinal d d’environ 2 µm a par conséquent été obtenu, mais permet
tout de même le recouvrement des échantillons.

Figure 5.10 – Images obtenues par microscope optique de la jonction entre les guides
d’onde en SiP et en SU8 après l’étape de révélation pour contrôler l’alignement des tapers.

Trois étapes de gravures RIE sont ensuite réalisées à la suite pour obtenir les cœurs
en polymère. La première est effectuée en utilisant du SF6 comme gaz de gravure afin de
retirer la silice révélée lors de l’étape de développement de la résine. Les paramètres de
gravure pour retirer la silice sont reportés dans le Tableau 5.4.

Tableau 5.4 – Paramètres utilisés pour la gravure RIE de la silice.

Paramètres Valeur
Puissance RF (W) 100
Débit O2 (sccm) 5
Débit SF6 (sccm) 25
Pression (mTorr) 20

La deuxième gravure RIE est effectuée en utilisant des paramètres identiques que ceux
présentés dans le Tableau 3.9, mais cette fois-ci pour obtenir les guides d’onde illustrés en
Figure 5.9.e). Un suivi de gravure par interférométrie d’un laser HeNe permet de suivre
la progression de la gravure jusqu’à la couche de silice où une transition peut être obser-
vée. De petites gravures RIE supplémentaires peuvent être nécessaires pour homogénéiser
la hauteur des guides d’onde en polymère sans risquer de détériorer le guide d’onde en SiP.
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La dernière étape de gravure, similaire à la première, consiste à retirer la couche de
silice, suivie de la couche barrière supérieure du MR en SiP pour permettre l’infiltration
de solutions dans les pores (Figure 5.9.f)) pour notamment le greffage de molécules.

5.3 Caractérisations de micro-résonateurs hybrides
en silicium poreux et en polymères

Nous avons décrit dans la section précédente la fabrication des MR hybrides à base de
SiP et de SU8. Il convient à présent de les caractériser afin de valider ou non la maîtrise
du procédé de fabrication d’une telle structure. Nous commençons par la validation des
dimensions des couches du guide d’onde par microscopie électronique à balayage (MEB),
ainsi que des dimensions de la cavité résonante et de la jonction entre les deux matériaux
au niveau des tapers.

La Figure 5.11 présente des images obtenues par observation MEB vue de dessus
pour contrôler les paramètres essentiels à la validation du procédé de fabrication des
MR hybrides. Nous pouvons constater que la longueur du taper est de 200 µm, ce qui
correspond à la valeur souhaitée (Figure 5.11.b)). De plus, l’hippodrome possède bien 50
µm de rayon de courbure et 160 µm de longueur de couplage 5.11.c)).

Figure 5.11 – Images MEB d’un MR hybride à base de SiP et de SU8 : a) Vue de dessus
de l’ensemble de la structure ; b) Zoom pour contrôler la longueur des tapers ; c) Zoom
pour contrôler les dimensions de l’hippodrome du MR en SiP ; d) Zoom sur la jonction
entre la SU8 et le SiP, au niveau d’un taper pour contrôler sa largeur et l’alignement entre
les guides d’onde ridges ; e) Zoom sur la zone de couplage pour contrôler la largeur des
guides d’onde en SiP et le gap entre la cavité résonante et le guide d’onde rectiligne.

En augmentant le grossissement sur une des jonctions entre la SU8 et le SiP, donc
au niveau du taper, nous pouvons constater que sa largeur finale est de 9,6 µm (Figure
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5.11.d)), ce qui est dans l’ordre de grandeur que celle souhaitée, et nous observons un
désalignement transversal inférieur à 0,1 µm, ce qui nous permettra de négliger les pertes
dues à ce type de désalignement lors de la caractérisation optique. En augmentant cette
fois-ci le grossissement sur la zone de couplage, nous pouvons constater que la largeur
des guides d’onde en SiP est de 1,8 µm et que le gap entre la cavité résonante et le
guide d’onde est de 0,9 µm (Figure 5.11.e)). Ces dimensions ne correspondent pas à celles
souhaitées, et leurs différences avec ces dernières sont causées par les étapes de gravure
successives qui ont agrandi le gap en réduisant les largeurs des guides d’onde [134]. Pour
rappel, les dimensions souhaitées étaient de 2 µm de largeur et un gap de 0,5 µm.

Nous étudions ensuite la transmission optique des MR hybrides par caractérisation
optique. Cependant, nous n’avons pas obtenu le guidage souhaité. Pour en déterminer la
cause, nous effectuons un clivage de l’échantillon dans le sens de la longueur, et observons
par MEB sa tranche au niveau d’un taper, afin de contrôler les épaisseurs des couches du
guide d’onde (Figure 5.12.b)).

Figure 5.12 – Images MEB d’un MR hybride à base de SiP et de SU8 au niveau d’un
taper : a) Vue de profil pour identifier les matériaux ; b) Vue de la tranche pour contrôler
les dimensions des différentes couches.

La hauteur du cœur du guide d’onde en SiP a été mesurée à 1,5 µm tandis que celle
en SU8 a été mesurée à 1,0 µm. La couche barrière intermédiaire a été mesurée à environ
30 nm. Si les couches poreuses possèdent bien les épaisseurs souhaitées, la hauteur du
cœur en SU8 hcSU8 ne correspondant pas à celle attendue. Une simulation de la structure
expérimentale a été effectuée sous FIMMWAVE et confirme qu’aucun mode ne peut s’y
propager à la longueur d’onde de travail de 1,55 µm avec cette hauteur de SU8. En effet,
comme le montre la Figure 5.13, une hauteur minimale de 1,2 µm est nécessaire pour
obtenir la propagation de la lumière dans cette structure.
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Figure 5.13 – Évolution du nombre de modes de propagation dans le cœur en SU8 en
fonction de sa hauteur à la fois pour les modes polarisés TE et TM.

Nous supposons que la sélectivité de la gravure n’est pas assez grande pour permettre
d’obtenir une hauteur de SU8 optimale.

Une autre raison qui expliquerait l’absence de propagation pourrait être l’excitation
d’un ou de plusieurs modes d’ordres supérieurs au mode fondamental pendant l’élargis-
sement des tapers, diminuant fortement l’efficacité de couplage au niveau de la jonction
entre les guides d’accès en SU8 sur SiP et les MR en SiP.

5.4 Conclusion
L’utilisation du SiP dans la fabrication de biocapteurs optiques a déjà permis l’aug-

mentation de la sensibilité de ce type de capteur. Cependant, ce matériau présente des
pertes de propagation qui limitent ses performances en terme de limite de détection.

Dans ce chapitre, nous cherchons à réaliser des guides d’onde hybrides constitués d’un
MR en SiP, possédant de bonnes performances en terme de biodétection malgré des pertes
de propagation élevées, couplé de part et d’autre de guides d’onde ridges et rectilignes en
SU8 sur SiP, servant de guides d’accès et ayant des pertes de propagation plus faibles.

La structure est tout d’abord simulée à l’aide du logiciel FIMMPROP, notamment
pour estimer les tolérances sur la différence entre les indices de réfraction des matériaux
pour permettre le guidage de la lumière dans les guides d’onde. Une estimation des pertes
de propagation de la structure est effectuée en fonction de différents types de désaligne-
ment appliqués et démontre une augmentation de la tolérance sur ces derniers grâce à
l’utilisation de tapers.

La réalisation technologique des MR hybrides a été faite dans les salles blanches ap-
partenant à la plateforme CCLO de l’institut FOTON. Chaque étape pour la fabrication
des guides d’onde a été détaillée et les paramètres utilisés ont été présentés.

Les guides d’onde fabriqués ont enfin été caractérisés, physiquement par MEB, puis
optiquement à l’aide du banc de caractérisation déjà présenté dans le Chapitre 3. La ca-
ractérisation physique démontre des difficultés technologiques dans la réalisation des MR
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5.4. CONCLUSION

hybrides. Le guidage de la lumière n’a malheureusement pas été obtenu lors de la carac-
térisation optique, en raison d’une trop faible hauteur du cœur en SU8. L’optimisation de
la sélectivité de la dernière étape de gravure est envisagée pour permettre la propagation
de la lumière dans la structure à 1,55 µm.
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CONCLUSION GÉNÉRALE ET PERSPECTIVES

Conclusion générale
Ce travail avait comme objectif d’améliorer les performances de biocapteurs à base

de micro-résonateurs intégrés dans le domaine du proche infrarouge. Des études ont été
menées lors de travaux précédents sur l’exploitation des propriétés structurelles du silicium
poreux, comme le contrôle de son indice de réfraction. Celles-ci ont permis d’améliorer
la sensibilité homogène de ce type de capteur pour la détection de glucose. En effet, en
comparaison avec les matériaux massifs, l’utilisation d’un matériau poreux permet une
meilleure interaction entre la lumière guidée et les molécules à détecter car présentes
directement dans la couche guidante du guide d’onde.

Cependant, le silicium poreux possède des pertes optiques plus élevées que les maté-
riaux massifs, ce qui limite ces performances en terme de limite de détection. Ce travail
visait à concevoir un biocapteur hybride pour la détection surfacique de BSA à base de
micro-résonateurs en silicium poreux, afin de profiter d’une grande surface spécifique pour
le greffage de biomarqueurs spécifiques, couplés à des guides d’accès en matériaux poly-
mères aux pertes optiques plus faibles.

Le principe de propagation de la lumière et de son confinement dans des guides d’onde
a tout d’abord été étudié. Le principe de coulage entre guides d’onde, notamment le cou-
plage par ondes évanescentes exploité par les micro-résonateurs a ensuite été présenté. Une
liste des différentes pertes optiques pouvant apparaître au sein de ce genre de structure
a été détaillée. Les principales caractéristiques d’intérêt des micro-résonateurs, découlant
de sa fonction de transfert, ont ensuite été présentées.

Les conditions de réalisation du silicium poreux ont ensuite été présentées. Afin d’ob-
tenir des couches de silicium poreux aux indices de réfraction précis, nous avons effectué
une étude sur la réalisation de multi-couches poreuses visant à bien contrôler l’influence
des couches poreuses déjà formées sur la formation de nouvelles couches. Nous avons fabri-
qué et ensuite caractérisé des guides d’onde ridges monomodes en silicium poreux à l’aide
d’un procédé de fabrication maîtrisé au sein de l’institut FOTON. Des pertes optiques
de 17 ± 0,4 dB/cm ont été estimées en plus d’un effet de filtrage atténuant fortement le
mode de polarisation horizontal, ce que nous avons attribué à la morphologie colonnaire
des pores des couches poreuses. Des micro-résonateurs ont ensuite été fabriqués puis ca-
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ractérisés physiquement et optiquement afin de valider le bon déroulement du procédé de
fabrication.

Le procédé de biofonctionnalisation du silicium poreux pour le greffage de BSA est
présenté. Nous présentons et quantifions ensuite les différents effets sur l’indice de réfrac-
tion d’une couche poreuse traitée. Cette étude nous a permis d’estimer à 72,7 µg/mL la
concentration limite maximale de BSA en solution pour ne pas provoquer une variation
trop importante de la réponse optique des micro-résonateurs. Une étude des performances
théoriques des biocapteurs optiques à base de micro-résonateurs en silicium poreux a été
réalisée, mais en ne prenant pas en compte l’augmentation des pertes de propagation in-
duite par la présence des molécules déposées lors de la biofonctionnalisation du cœur du
guide d’onde. Puis, une étude expérimentale a été effectuée pour la détection de différentes
concentrations de BSA, ce qui a permis d’obtenir une sensibilité des biocapteurs optiques
de 1003,2 ± 6,1 nm/UIR sur une gamme de détection allant de (1,77 ± 0,01).10−5 UIR à
(1,77 ± 0,02).10−3 UIR. Ces valeurs de performances font partie des meilleures de l’état
de l’art.

Enfin, la simulation de la propagation de la lumière dans un guide d’onde hybride à
base de silicium poreux et de polymères a été réalisée. Elle nous a permis d’identifier cer-
taines tolérances pour la fabrication d’une telle structure, ceci afin d’analyser la pertinence
de son utilisation quant à la réduction des pertes optiques par rapport à une structure
uniquement en silicium poreux. Des micro-résonateurs hybrides ont ensuite été fabriqués
puis caractérisés physiquement et optiquement. Le guidage de la lumière dans ces struc-
tures n’a pu être obtenu à cause d’une trop faible sélectivité de la gravure du polymère.
Cela a rendu la hauteur du guide d’onde trop faible pour permettre la propagation de la
lumière à la longueur d’onde de travail de 1,55 µm.

Perspectives
Les travaux effectués dans cette thèse ont permis d’améliorer les performances des

biocapteurs optiques appliqués pour la détection surfacique de BSA à l’aide de guides
d’onde en silicium poreux.

En ce qui concerne les micro-résonateurs hybrides, une meilleure sélectivité de gravure
pour le polymère SU8 est nécessaire afin d’obtenir une hauteur du guide d’accès optimale
afin de permettre la propagation de la lumière dans la structure à la longueur d’onde
de travail de 1,55 µm. Un nouveau masque de photolithographie devrait être réalisé afin
d’évaluer les pertes de propagation d’une telle structure. Il sera alors possible de comparer
les résultats de caractérisations optiques avec des mesures de pertes optiques de guides
d’onde en silicium poreux seul.

Des améliorations pourraient être apportées au procédé de fabrication des micro-
résonateurs en silicium poreux seul pour optimiser le gap entre la cavité résonante et
le guide d’onde ridge rectiligne, ceci afin d’améliorer le taux de couplage entre eux. Des
longueurs de couplage plus grandes pour atteindre le couplage critique seront disponibles
sur le futur masque de photolithographie, ceci afin d’obtenir un maximum de contraste
ainsi qu’une plus faible largeur à mi-hauteur, et donc une plus faible limite de détection.

Ces mêmes améliorations pourraient être apportées pour la réalisation des biocapteurs
optiques en silicium poreux. De plus, il serait possible d’adapter le diamètre des pores en
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fonction du biomarqueur spécifique à détecter. Ceci permettrait de réduire les pertes de
diffusion tout en comblant les pertes par absorption induites par la présence des molécules
déposées lors de la biofonctionnalisation de la structure.

Une fois la propagation de la lumière obtenue dans la structure hybride, une confir-
mation de sa pertinence par rapport à une structure en silicium poreux seul devrait être
réalisée.

Pour finir, l’implémentation de la structure hybride dans un système exploitant l’effet
Vernier devrait être réalisée. La nouvelle structure serait alors composée d’un micro-
résonateur en polymère SU8 sur silicium poreux servant de référence et la structure hy-
bride serait biofonctionnailisée pour la détection surfacique de BSA. La structure a déjà
été simulée lors des précédents travaux et ont permis d’estimer ses performances à 19
fg/mm2 en terme de limite de détection et à 12,5 nm/(pg/mm2) en terme de sensibilité
pour la détection surfacique de BSA.
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ANNEXES

Annexe 1 : Détermination de la surface spécifique du
silicium poreux

La surface spécifique du silicium poreux, plus élevée que celle des matériaux massifs,
constitue la propriété principale motivant l’utilisation de ce matériau dans la conception
de biocapteurs. L’utilisation d’un substrat de silicium d’orientation cristalinne (100) dopé
P+ pour la réalisation des couches poreuses permet d’obtenir des pores colonnaires, que
nous simulons dans la Figure A-1 comme des pores cylindriques de taille et de diamètre
identiques.

Figure A-1 – Schématisation d’une couche de silicium poreux composés de pores cylin-
driques.

La surface totale développée par les cristallites d’une couche poreuse Ac peut ainsi
être exprimée par l’Équation (A-1) :

Ac = NπDe+ As, (A-1)
avec N le nombre de pores dans la couche poreuse, D le diamètre moyen des pores, e
l’épaisseur de la couche poreuse, et As la surface à l’interface entre l’air et le silicium
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poreux. L’Équation (A-2) permet de relier le nombre de pores N et la porosité P de la
couche poreuse, ce qui nous donne :

N = PAs
π
(

D
2

)2 . (A-2)

La surface spécifique Ss, correspondant à la surface développée par les parois des
pores de la couche poreuse par unité de volume occupé par le silicium poreux, et est
définie comme le rapport entre la surface totale développée par les cristallites d’une couche
poreuse Ac et le volume occupé par la couche poreuse V = Ase. On obtient alors, en
négligeant As devant le premier terme de l’Équation (A-1), une relation entre la surface
spécifique Ss, exprimée en m2/cm3, la porosité P, comprise entre 0 et 1, et le diamètre des
pores D, en nm :

Ss[m2/cm3] = 4000P
D[nm] . (A-3)

Ainsi, en considérant une porosité d’environ 69,5 % pour la couche guidante des micro-
résonateurs avant biofonctionnalisation et un diamètre moyen des pores estimé à 35 nm,
nous pouvons estimer la surface spécifique Ss des micro-résonateurs que nous allons uti-
liser comme transducteurs optiques lors de l’évaluation de leur performance en terme de
biocapteur :

Ss = 4000P
D = 4000× 0,695

35 = 80 m2/cm3. (A-4)

Lorsque qu’une molécule tapisse les parois des pores de la structure sur une épaisseur
emol, sa fraction volumique fmol, c’est-à-dire le volume de la couche par rapport au volume
total de la structure, correspond au produit entre la surface spécifique Ss de la structure
et l’épaisseur apportée par la molécule emol, soit :

fmol = Volume molécule
Volume total = Ss × emol = 4P

D[nm]emol[µm]. (A-5)
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Porosity calibration in a 4-layer porous silicon structure to fabricate a 
micro-resonator with well-defined refractive indices and dedicated to 
biosensing applications 
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A R T I C L E  I N F O   
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A B S T R A C T   

Calibration of the porosity as well as the electrochemical anodization rate in a 4-layer porous silicon (PSi) 
waveguide structure, including a guiding, a confinement and two technological barrier layers, is studied and 
validated. The objective is to process using standard photolithography a 4-layer PSi micro-resonator (MR) that 
will be butt-coupled with polymer waveguide and used for biosensing applications. The knowledge of the 
porosity and thus the refractive index of each PSi layer is then crucial to fabricate the hybrid optical component. 
The presence of the two PSi barrier layers is necessary to prevent the infiltration of polymers or resin during the 
process but influences the porosity and the anodization rate of both the guiding and the confinement PSi layers. 
Their porosity is lower than if these layers had been manufactured separately (one layer only) and the anod-
ization rate is on the contrary higher. 

Taking into consideration the calibration results to obtain the target thicknesses and refractive indices of the 
guiding and the confinement PSi layers respectively, a MR based on the 4-layer PSi structure is fabricated. The 
PSi MR experimental transmission spectrum well corresponds to the simulated one which has been calculated 
from porosity calibration results and from experimental dimensions of the component measured by scanning 
electron microscope observations. Finally, a promising theoretical surface sensitivity of 0.06 nm/(pg/mm2) for 
Bovin Serum Albumin detection with a limit of detection of 0.1 pg/mm2 has been calculated for the PSi MR.   

1. Introduction 

Porous silicon (PSi) is a widely studied material that is used in many 
applications, particularly in the field of label free biosensors due to its 
large surface specific area and its biocompatibility [1]. In addition, the 
adequate functionalization of the surface of the internal pores in-
troduces the ability to specifically detect molecules of interest, which is 
necessary for early diagnosis of diseases. Due to the electrochemical 
anodization used process, the porosity and the thickness of the PSi layers 
are tunable, making it possible to manufacture many components that 
have been used for biosensing applications [2–4]. Thus, double-layer 
structures for waveguides [5], interferometers [6,7], optical gratings 
[8], micro-resonators [9,10] and photonic crystals [11], or multi-layer 
structures for Bragg mirrors [12,13], micro-cavities [14,15] and 
rugate filters [16] have been fabricated for biosensing applications in 
integrated optic. 

In the field of integrated optic, micro-resonators (MRs) are certainly 
the smallest structures to obtain very sensitive sensors with low limit of 
detection compared to interferometers for example [17]. Most MRs are 
geared toward classical detection based on refractive index variations 
where the probed molecules interact with the evanescent wave [17,18]. 
MRs biosensors based on PSi technology offer an enhancement of the 
sensitivity and so an improvement of the limit of detection compared to 
bulk MR biosensors, due to a direct interaction of specific biomolecules 
grafted on the internal surface of pores and the propagated light [11,19, 
20]. 

Waveguides made in PSi have higher optical losses than those made 
in a bulk material due to their porous nature. In order to reduce the 
losses in the whole optical biosensor, we planned to implement a hybrid 
structure by associating the PSi MR transducer with polymer wave-
guides that will ensure the transmission and recovery of the optical 
signal with lower optical losses [21,22]. For this aim, the PSi MR will be 
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butt-coupled to the polymer waveguides with the constraint that the 
refractive index of the PSi guiding layer corresponds to that of the 
polymer core waveguide. Moreover, to further fabricate this hybrid 
structure, a 4-layer PSi structure will be needed since guiding and 
confinement PSi layers will be subjected to a photolithography process 
inducing a resin deposit and then a polymer deposit. Consequently, both 
the guiding and the confinement layers have to be protected by a thin 
PSi barrier layers of low porosity to prevent from polymer or resin 
infiltration. 

In PSi multilayer structures, the porosity and thus the refractive 
index of the guiding and confinement layers are often deduced from a 
calibration based on the elaboration and characterization of a single 
layer by assuming, as a first approximation, that the porosity of a single 
layer is the same than in a multilayer structure for the same fabrication 
parameters [5,23–26]. However, some authors mentioned that the 
so-determined refractive indices and also the anodization rate of PSi 
layers are modified in presence of a multilayer structure [27]. It was 
reported that the measured refractive indices and anodization rates were 
systematically lower for thin and extremely high porous layers in pres-
ence of a PSi multilayer structure compared to a thick layer one [28,29]. 

In this paper, a calibration of the porosity and the anodization rate of 
the guiding and confinement PSi layers is performed taking into 
consideration the presence of the thin PSi technological barrier layers. 
The objective is to define the current densities and anodization times 
that must be applied to obtain guiding and confinement PSi layers with 
well-defined refractive indices and thicknesses, in order to be able to 
manufacture a 4-layer PSi MR. We first present the technological steps to 
fabricate the MR based on 4-layer PSi ridge waveguides. Then we pre-
sent the method we have used to determine the porosity and thus the 
refractive index of each layer. The calibration results are presented and 
discussed. The 4-PSi layer MR is fabricated and characterized using 
scanning electron microscope observations and using an optical bench to 
measure its optical transmission spectrum. Simulations results are pre-
sented and compared to the experimental optical characterizations. 
Finally, as the MR will be used for biosensing applications, a preliminary 
theoretical study of the surface sensitivity and the limit of detection of 
the PSi MR for Bovin Serum Albumin (BSA) is presented. 

2. Experimental 

To fabricate a PSi MR that will be butt-coupled with SU8 polymer 
waveguide, 4-PSi layers are needed since guiding and confinement PSi 
layers will be subjected to a photolithography process inducing a resin 
deposit and then SU8 deposit. 

The refractive index of the SU8 polymer core waveguide is 1.57 at 
1.55 μm. The refractive index at 1.55 μm of the porous confinement 
layer of both PSi and SU8 polymer waveguides has been chosen to 1.41 
in relation to a previous work [21]. The target thickness of the 
confinement layer is about 5 μm. The target dimensions of the ridge core 

waveguide are a width of 2 μm and a height of 1.7 μm to obtain a 
single-mode propagation for the TM polarization. 

Fig. 1a shows the four consecutive layers of porous silicon prepared 
by electrochemical anodization of a heavily doped P (100) silicon sub-
strate with a 5 mΩ.cm resistivity and using successive applied current 
densities for specific times. The electrolyte is a mixture of hydrofluoric 
acid (50%) with ethanol and deionized water in the ratio of 2-2-1 
respectively. The room temperature is maintained at 18 ◦C. The first 
and the third thin barrier layers with low porosities are obtained with a 
current density of 1 mA/cm2. The target thicknesses of the four layers 
are respectively of 30 nm, 1.7 μm, 50 nm and 5 μm. In the waveguide 
structure, the first and the third layers do not exceed 50 nm to ensure 
single-mode waveguide at 1550 nm. 

To obtain the 4-layer PSi MR, a thin SiO2 layer of about 30 nm is 
deposited on the first PSi barrier layer to further improve the imper-
meability of the porous structure. We have found that this thin SiO2 
layer directly deposited on the guiding PSi layer do not ensure the role of 
technological barrier to prevent from infiltration of resin in pores. Then, 
a positive S1805 photosensitive resin layer is deposited by spin coating 
on the technological barriers (SiO2 layer and first PSi layer). Ridge 
waveguide patterns are then produced under UV exposure through a 
well-defined chrome mask designed using commercial Olympios soft-
ware. The sample is immersed in the MF-319 to reveal the ridge PSi 
waveguide patterns. A trifluoromethane (CHF3) Inductively Coupled 
Plasma (ICP) is performed in order to etch the first technological barrier 
layers and the guiding layer. The etching depth should be controlled to 
avoid the etching of the second PSi barrier layer. The photosensitive 
resin and the SiO2 layers are then removed respectively with an oxygen 
(O2) followed by a sulfur hexafluoride (SF6) Reactive Ion Etching (RIE). 
The 4-layer PSi MR is then achieved as represented in Fig. 1b. 

3. Porosity determination method 

In a PSi multilayer structure, it is reported by some authors that the 
refractive index and the anodization rate of a PSi layer are modified 
compared to a single PSi layer [27]. In a first approximation, the 
porosity of a layer in a multilayer structure is generally considered 
identical to that determined on a single layer. This was particularly the 
case in our previous studies with a good agreement between simulation 
and experimental results [14,30] without any use of a technological PSi 
barrier of low porosity. In our 4-layer PSi structure, we must consider 
that the refractive index of the guiding and the confinement PSi layers 
may be affected by the PSi technological barrier layers. 

To obtain refractive indices of the PSi guiding and confinement 
layers of 1.57 and 1.41 respectively, porosities of 69.6% and 76.3% are 
required. The current densities to be applied to produce these layers 
with well-defined porosities must be determined by a calibration taking 
into account the presence of the thin barrier layers. 

We consider that changing the current density to perform another 

Fig. 1. (a) Schematic representation of the four PSi layers. (b) Schematic representation of the 4-layer PSi MR after a standard photolithographic process.  
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PSi layer does not affect the characteristics of the PSi layer previously 
formed because silicon dissolution occurs at the silicon electrolyte 
interface [31]. But we assume according to literature [28,29] that the 
porosity of a layer inside a multilayer structure is not the same as in a 
single layer. 

In case of one single PSi layer (without any technological barrier 
layer) (Fig. 2 and Fig. 3a), the porosity and so the refractive index are 
determined by a well-established methodology using reflectance mea-
surements and the Bruggeman model [14,32–35]. Reflectivity spectrum 
of the Air/PSi layer/Si substrate interference system is measured in the 
range 900–2000 nm using an Ocean Optics HR 400 spectrometer. The 
method consists in fitting on the experimental spectrum a theoretical 
spectrum calculated rigorously using a transfer matrix method [34]. The 
transfer matrix method allows the reflectivity of the layers to be calcu-
lated from data including refractive index and layer thickness. The 
thickness of the PSi layer is determined by scanning electron microscopy 
(SEM). The refractive index of the layer is calculated using the 
approximation of Bruggeman [35]. 

This method is commonly used in porous silicon [36] and can be 
applied in our case as the pores dimensions of 20–40 nm are smaller than 
the optical wavelength so that the medium behaves homogeneously. 
This is an effective model that allows to take into account the different 
medium constituents and their volume fraction. Applied to a PSi layer, 
the Bruggeman model relates the porosity P and the refractive indices of 
air, silicon nSi and n, the effective index of the PSi layer according to 
following equation (1): 

P
(1 − n2(λ))
1 + 2n2(λ)

+ (1 − P)
n2

Si(λ) − n2(λ)
n2

Si(λ) + 2n2(λ)
= 0 (1) 

Thus, for a PSi layer, the refractive index dispersion curve is obtained 
by knowing its porosity. By this method, the theoretical reflectance 
spectrum is compared to the experimental spectrum of the sample. The 
calculations are continued, by varying the porosity of the layers, until 
the two experimental and theoretical curves are fitted. The porosity 
value of the single PSi layer is then deduced from the best fit between the 
theoretical and experimental reflectance spectra. An example of an 
experimental and the adjusted theoretical spectra are reported in Fig. 2a 
for a single layer; the thickness of the layer is obtained from the SEM 
cross section measurements (Fig. 2b) with an accuracy of 0.05 μm. The 
determined porosity of the PSi layer is 71.1 ± 0.6% for an applied 
anodization current density of 80 mA/cm2. Moreover, we have verified 

that the porosity of a 4.75 μm thick-layer is the same as that of a 1.7 μm 
thick-layer. The porosity of one single layer has been also determined 
using this method for current densities of 1 mA/cm2 corresponding to 
the PSi barrier layers and in the range of 50–110 mA/cm2 corresponding 
to the guiding and the confinement PSi layers respectively. 

In order to determine the porosities of the guiding and the confine-
ment PSi layers in a 2 or 4-layer PSi structure, we used the following 
method described in Fig. 3b and 3c which consists in reducing the study 
to a single-layer. 

Precisely, in order to determine the porosity of the guiding layer 
which follows the first thin barrier layer, a 2-layer structure is prepared 
by applying J1 = 1 mA/cm2 for the barrier layer and another one for the 
guiding layer by applying a current density J2 in the range of 50–110 
mA/cm2. Then, a SF6 RIE etching is performed on the sample to remove 
the thin barrier layer (Fig. 3b). 

In the same way, to determine the porosity of the confinement layer, 
a 4-layer structure is performed by electrochemical anodization: current 
densities of J1 = 1 mA/cm2, J2 = 85 mA/cm2, J3 = 1 mA/cm2 and J4 =

110–120 mA/cm2 are applied successively. 
In addition, in order to better identify the second 50 nm barrier layer 

both in the SEM images and in the RIE etch tracking, a larger thickness of 
about 300 nm was chosen for the calibration of the porosity of the 
confinement layer in the 4-layer structure. Then, a SF6 RIE etching is 
performed on the sample to remove the three top layers: the two thin 
barrier layers and the guiding layer (Fig. 3c). 

4. Results and discussions 

4.1. Porosity and anodization rate calibrations 

The objective is to determine the porosity (P) and also the electro-
chemical anodization rate (Ra) of a single layer obtained either just after 
anodization, or after etching of a 2-layer or a 4-layer structure using the 
method described in part 3 and to compare them. As an example, the 
results that have been obtained for the current density of 110 mA/cm2 

are reported in Fig. 4 with, in addition, the SEM cross-section observa-
tions that have been performed either just after electrochemical anod-
ization (Fig. 4a, b or c) or after etching of the tops of the layers to keep 
only one single layer in case of the 2-layer (Fig. 4b) or the 4-layer 
(Fig. 4c) PSi structure. 

In Fig. 4a, a beginning of electropolishing of the single PSi layer has 

Fig. 2. Example of adjustment of the experimental and calculated spectra (a) for the as prepared porous silicon layer (b). (For interpretation of the references to 
colour in this figure legend, the reader is referred to the Web version of this article.) 
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been observed. Nevertheless, the porosity P and the anodization rate Ra 
have been estimated around 80% around 45 nm/s respectively in a non- 
electro-polished area. In presence of an upper PSi barrier layer, electro- 
polishing has not been observed: the 2-layer (Fig. 4b) and the 4-layer 
(Fig. 4c) PSi structures are undamaged. 

In the 2-layer PSi structure (Fig. 4b), after a RIE etching of the barrier 
layer and a part (about 500 nm) of the second layer performed with a 
current density of J2 = 110 mA/cm2, the porosity P2 has been estimated 
to 75.5 ± 1%. The 1% uncertainty on porosity is mainly due to the 
uncertainty on thickness and related to the roughness created during the 
RIE etching step. The anodization rate of the second layer for J2 = 110 
mA/cm2 is Ra2 = 52.3 ± 1.2 nm/s when a first layer with a current 
density of 1 mA/cm2 is performed. 

Fig. 4c reports a 4-layer PSi structure that represents the multilayer 

structure that is needed to fabricate the micro-resonator, except for the 
second barrier layer which is thicker in this case for SEM observations 
and RIE etching tracking. Apart from the first barrier layer which is very 
thin and not visible on the SEM image, the other three PSi layers are well 
defined: the guiding layer corresponding to a current density of 85 mA/ 
cm2, the second barrier layer of 280 nm and the confinement layer 
corresponding to a current density of 110 mA/cm2. The RIE etching of 
the three top layers reducing the structure only to the confinement layer 
to be characterized, provided the determination of a porosity P4 of 75.7 
± 0.7%. This porosity P4 is very similar to the porosity P2 determined in 
the case presented in Fig. 4b for the same current density of 110 mA/ 
cm2. The anodization rate of this confinement layer is Ra4 = 51.6 ± 1.1 
nm/s which is also similar to the Ra2 in the case of Fig. 4b as the layer 
just above it is also a barrier layer performed with the same low current 

Fig. 3. (a) Study of the porosity of a single PSi layer: schema of the PSi layer corresponding to the guiding layer and prepared by electrochemical anodization by 
applying a current density J in the range of 50–110 mA/cm2. (b) Study of the porosity of the guiding layer: schema of a 2-layer structure with the barrier layer in the 
top and the guiding layer prepared by electrochemical anodization by applying successively the current densities of J1 = 1 mA/cm2 and J2 in the range of 50–110 
mA/cm2. Then a SF6 RIE etching is performed to remove the first thin barrier layer. (c) Study of the porosity of the confinement layer: schema of a 4-layer structure 
with the barrier layer in the top, the guiding layer, the second barrier layer and the confinement layer prepared by electrochemical anodization by applying suc-
cessively the current densities of J1 = 1 mA/cm2, J2 = 85 mA/cm2, J3 = 1 mA/cm2 and J4 in the range of 110–120 mA/cm2. Then a SF6 RIE etching is performed to 
remove the three top layers in order to get only one layer corresponding to the confinement layer. 
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density of 1 mA/cm2. 
These first results confirm that in a PSi multilayer system, there is an 

influence of the previous formed low porous layer on the anodization 
rate and on the porosity of the following layer. Indeed, the porosity of 
the PSi single layer performed with a current density of 110 mA/cm2 is 
higher than that performed with the presence of a thin top PSi barrier. 
The porosity and the anodization rate of the layer seem to only depend 
on the structural characteristics of the previously formed PSi layer 
because the porosity and the anodization rate are very similar in the 
cases of Fig. 4b and 4c for which the layer just above the studied one is a 
barrier layer performed with the current density of 1 mA/cm2. 

Taking into account these results, the influence of the presence of a 
thin top barrier layer on the anodization rate and the porosity of the 
considered PSi layer has been studied for other current densities over 50 
mA/cm2 and up to electro-polishing. Fig. 5 compares anodization rate 
(Fig. 5a) and porosity (Fig. 5b) plotted as a function of the current 
density of the studied layer for three cases. In case A, the studied 
structure is a single PSi layer manufactured with a current density in the 
range of 50–100 mA/cm2, without any barrier layer. Case B represents a 
2-layer PSi structure constituted of the thin barrier and the studied 
guiding PSi layer performed with a current density in the range of 
50–110 mA/cm2. Case C concerns the 4-layer PSi waveguide structure 
constituted of the first barrier layer, the guiding layer prepared with a 
current density of 85 mA/cm2, another thin PSi barrier and the studied 
confinement PSi layer prepared with a current density in the range of 
110–120 mA/cm2. 

Fig. 5a shows that for a current density of 50 mA/cm2, the anod-
ization rate is substantially the same for the cases A and B. Then, the 
difference in anodization rate between the two cases A and B increases 
even more with the current density applied. A previously formed barrier 
layer increases the anodization rate of the porous layer under study. 

As already observed in Fig. 4a, electropolishing phenomenon occurs 
on a single layer using current densities up to 110 mA/cm2 (case A). It is 
not observed for the layer performed with the same current density of 
110 mA/cm2 in a 2-layer PSi structure (case B) or in a 4-layer PSi 
structure (case C) for which electropolishing occurs for higher current 
densities up to 120 mA/cm2. 

The porosity calibration curve presented in Fig. 5b also shows that 
the porosity is almost similar for a current density of 50 mA/cm2 for the 
cases A and B. But for increasing current densities and in contrast to the 
anodization rate, porosity gets higher in the single layer (case A) than in 
the studied layer in cases B or C. The closer the porosity of the studied 
and the barrier layers are to each other, the more negligible the influ-
ence of the previously formed layer, as shown in Fig. 5b. The diffusion of 
the reactive species responsible for pore formation is all the more limited 
through the barrier as its porosity is low. The composition of the elec-
trolyte solution, in particular in hydroxide ion (pH), is therefore 
different in the underlying layers compared to a case without a barrier 
layer. The concentration of hydroxide ion would be higher in the pres-
ence of a barrier layer generating a less porous underlying layer [37,38]. 
In addition, as already observed in Fig. 4b and c, for the studied current 
densities, there is no difference in anodization rate and porosity between 
cases B and C. The characteristics of a PSi layer inside a multilayer 
structure would only depend on the porosity of the upper layer just 
previously formed and not on the other layers above it. 

In Fig. 5c, refractive index of the PSi studying layer, in cases A, B or C 
has been deduced from the layer porosity using the Bruggeman model 
[35] and plotted as a function of the current density. From this plot, the 
current densities to be applied to obtain a guiding PSi layer with a 
refractive index of 1.57 and a PSi confinement layer with a refractive 
index of 1.41, both at 1.55 μm, have been determined: they are 
respectively of JG = 85 mA/cm2 and JC = 110 mA/cm2. 

To verify the porosity calibration which takes into consideration the 
presence of a thin barrier PSi layer, a reflectance measurement has been 
performed on the 4-layer PSi structure fabricated using these current 
densities JG and JC and using a thicker second barrier layer (280 nm) 
than in the waveguide structure presented in Fig. 1 in order to be able to 
make SEM measurements. 

Then, the obtained experimental spectrum was adjusted to a theo-
retical one (Fig. 6a) calculated using matrix transfer formalism [34] 
from SEM thickness measurements (Fig. 6b) and from the guiding and 
confinement layer porosities previously determined by the calibration. 
To obtain the theoretical reflectance spectra, refractive index and thus 
porosity of the two thin barrier PSi layers had to be determined. A single 

Fig. 4. SEM cross section micrographs of the PSi layers, anodization rate Ra, porosities P estimated by reflectometry adjustment method in a single layer for an 
applied current density of 110 mA/cm2: (a) in one single layer (b) in a 2-layer PSi structure constituted by the barrier layer (J1 = 1 mA/cm2) and the studied guiding 
layer (J2 = 110 mA/cm2) before and after RIE etching to reduce the structure to a single-layer study to determine the porosity P2. (c) In a 4-layer PSi structure 
constituted by the barrier layer (J1 = 1 mA/cm2), a second layer J2 = 85 mA/cm2, another barrier layer (J3 = J1 = 1 mA/cm2) and the confinement studied layer (J4 
= 110 mA/cm2) before and after RIE etching to reduce the structure to a single-layer study to determine the porosity P4. 
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PSi layer performed with the low current density of 1 mA/cm2 has been 
characterized to both estimate the anodization rate and the porosity 
using a 1.6 μm layer, thicker than the one which is used in the 2 or 
4-layer system in order to have enough interference fringes. The anod-
ization rate is 1.3 ± 0.1 nm/s and the porosity is estimated to 43.5 ±
1.5%. The uncertainty on porosity is mainly due to the low number of 
interference fringes, the thickness of the layer being thin due to the very 
low anodization rate. 

Moreover, since the first barrier PSi layer thickness is difficult to 
measure precisely on SEM images in the 4-layer PSi structure, it has been 
adjusted so that the calculated spectrum corresponds as closely as 
possible to the experimental spectrum. We have verified that the ob-
tained thicknesses of 30 and 280 nm for the first for the second barrier 
layer respectively well correspond to those that can be estimated from 
the anodization rate and time t. The adjustment parameters are reported 
on Table 1. 

The fairly good adjustment of the experimental spectrum validates 
the PSi layer porosity calibration and thus of the refractive index as a 
function of the current density by taking into account the influence of 
the previously formed layers on the following ones. The slight mis-
matching could be due to inhomogeneous porosity through each layer 

and the interface roughness which is around 10 nm [39]. Real 
improvement of quality and reproducibility of PSi layers could be ob-
tained by performing the multilayers at low temperature [40] and by 
controlling the PSi formation in situ using for example photoacoustic 
method [41–43]. Moreover, improvement of the calculation of the 
theoretical reflectance spectra could be done taking into consideration 
interface roughness in the simulation [44]. More adaptive optical 
measurement could also be used to characterize the PSi layer both in 
single and multilayer system [45,46]. 

Fig. 5. PSi layer (a) anodization rate, (b) porosity and (c) corresponding refractive index versus anodization current density J, (A): for the case of one single layer; 
(B): for the case of the 2–layer structure with a barrier layer performed with 1 mA/cm2 and the guiding layer with varying current densities in the range of 50–110 
mA/cm2; (C): for the case of the 4–layer structure with a barrier layer performed with 1 mA/cm2, the guiding layer performed with a current density of 85 mA/cm2, a 
second barrier layer of 1 mA/cm2 and the confinement layer performed with a current density of 110 or 115 mA/cm2 (for J4 = 120 mA/cm2: electropolishing). 

Table 1 
PSi layer fabrication parameters (current density and anodization time), theo-
retical reflectance spectra adjustment parameters of the 4-layer PSi system 
(thickness in µm, porosity in % and refractive index in RIU (Refractive Index 
Unit) of each layer).  

PSi layer J (mA/ 
cm2) 

t (s) Thickness 
(μm) 

Porosity 
(%) 

Refractive index 
(RIU) 

Barrier 1 1 25 0.030 43.5 ± 1.5 2.27 ± 0.04 
Guiding 85 57 1.40 69.6 ± 1.0 1.57 ± 0.02 
Barrier 2 1 200 0.280 43.5 ± 1.5 2.27 ± 0.04 
Confinement 110 98 5.13 75.6 ± 1.0 1.41 ± 0.02  
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4.2. Porous silicon micro-resonator fabrication 

MRs based on PSi ridge waveguides have been manufactured from 
the 4-porous silicon layer structure using the process described in 
Ref. [19]. Following the fabrication steps, SEM measurements have been 
performed in order to verify the implementation of the PSi MRs. Fig. 7 
reports SEM images of a racetrack PSi MR with a radius R of 100 μm and 
a coupling length Lc of 70 μm. Moreover, in order to obtain a 
single-mode propagation for the TM polarization, the anodization time 
for the second barrier layer has been reduced to aim a thickness of 50 nm 
instead of the 280 nm previously chosen to facilitate its measurement by 
SEM observations and then to be able to adjust the experimental 
reflectance spectrum of the 4-layer system with the calculated one 
(Fig. 6). 

The top view SEM image of the characterized MR is reported in 
Fig. 7a. The separation between the straight and the racetrack MR ridge 
waveguides, which appears in dark grey light (Fig. 7b), shows that the 
gap has been successfully made along the coupling length of the race-
track. A mean waveguide width of 1.95 μm instead of the targeted 2 μm 
was measured. The gap between the access waveguide and the resonant 
cavity is 0.6 μm, which is slightly higher than expected (0.5 μm) due to 
low side etching during the photolithography steps and already 
observed in previous studies [10,19]. 

The cross section of the etched ridge waveguide is reported in Fig. 7c 
showing the PSi guiding and confinement layers with almost the aimed 
dimensions (1.7 μm and 4.7 μm respectively). The observation at a 
higher magnification allows to measure the thickness of the barrier layer 
between the guiding and the confinement PS layer at about 50 ± 10 nm 

Fig. 6. (a) Experimental and theoretical adjusted spectra of a 4-layer PSi structure. (b) Cross section SEM image of the 4-layer PSi structure.  

Fig. 7. SEM images of the racetrack micro-resonator: top views at different scales: (a) whole racetrack MR, (b) the gap separation between the straight and the cavity 
waveguides of the coupling area, (c) cross section of a PSi ridge waveguide, and (d) estimation of the second barrier layer thickness at higher magnification. 
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(Fig. 7d). 

4.3. Optical simulations and characterizations 

Before the optical characterizations of the fabricated PSi MR, some 
preliminary simulations of the waveguide schematized in Fig. 8. a have 
been carried out taking into consideration the experimental waveguide 
dimensions obtained by SEM observations. We have assumed a thickness 
of the first barrier layer of 30 nm with respect to the adjustment results 
of the theoretical and experimental reflectance spectra of the 4-layer PSi 
structure (Fig. 6). As the height of 1.7 μm of the guiding layer has been 
measured including the two barrier layers of 30 nm and 50 nm respec-
tively (Fig. 7c and 7d), we deduced the real height of 1.62 μm for the PSi 
core waveguide with a width of 1.95 μm (Fig. 7c). 

Knowing the porosity, the refractive index evolution of each layer 
constituting the PSi waveguide could be determined as a function of the 
wavelength from the data in Refs. [47,48]. Then, from these data and 
considering the 4-layer PSi waveguide represented in Fig. 8a, the 
effective index of the TM single propagated mode has been calculated 
with a FMM (Film Mode Matching) full vector Solver from FIMMWAVE 
software commercialized by Photon design. The FMM solver is a ver-
satile numerical method for vector mode field calculations and partic-
ularly adapted for waveguide structures with a rectangular geometry 
[49]. The effective index variation as a function of the wavelength has 
been fitted by a linear function over the studied range (Fig. 8b) and the 
group index of the PSi waveguide has been deduced from equation (2) in 
the studied wavelength range: ng = 1.643 ± 0.002 RIU. 

ng(λ)= neff (λ) − λ
dneff

dλ
(2) 

Effective refractive index have also been calculated as a function of 
the wavelength using Matlab software from the effective refractive index 
method [50], method that only consider a simple ridge waveguide 
constituted of a guiding and a confinement layer. Thus, using this 
method, we have neglected the upper and the lower technological bar-
rier layers. This method is simple and regularly used in the field of in-
tegrated optics in the case of rectangular waveguides with low refractive 
index contrast (Δn < 1) with a width/height ratio R > 1 [51–53]. We 
have taken into consideration experimental waveguide dimensions: a 
width of 1.95 μm and a height of 1.7 μm. A group index of 1.646 ± 0.001 

RIU in the studied wavelength range from 1.4 to 1.6 μm has been 
calculated, which is very close to the value determined by the FMM 
method, meaning that the barrier layers can be neglected. 

The coupling factor between the straight waveguide and the resonant 
cavity has been calculated at 1550 nm using Marcatili model [54]. This 
model is also regularly used in the field of integrated optics in the case of 
rectangular waveguides for low index contrast and dimensions for single 
mode propagation and not small enough compared to wavelength [55]. 
Precisions of the coupling factor determination method are given in 
Ref. [19]. The barrier layers are neglected again. The determined 
coupling factors for TE or TM modes are plotted as a function of the gap 
(separation distance between the access waveguide and the resonant 
cavity) in the range of 0.5–1 μm, that can be obtained from a process 
point of view (Fig. 9). We have taken into consideration experimental 
waveguide dimensions by neglecting the upper and the lower barrier 
layers: a width of 1.95 μm, a height of 1.7 μm, a coupling length Lc = 70 

Fig. 8. (a) Representation used in FIMMWAVE simulations of the 4-layer PSi waveguide constituted by a guiding layer sandwiched by two barrier layers and a 
confinement layer. The experimental dimensions have been taken into consideration. (b) FIMMWAVE calculated effective index evolution of the 4-layer PSi 
waveguide as function of the wavelength. 

Fig. 9. Calculated coupling factor as a function of the gap between the straight 
waveguide and the cavity respectively for the TE and TM modes for a wave-
guide width of 1.95 μm, a height of 1.7 μm at 1.55 μm and for the following 
cavity parameters R = 100 μm and Lc = 70 μm. 
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μm and a radius R = 100 μm. 
For the mean gap of 0.6 μm that is experimentally obtained (Fig. 7b), 

a coupling factor of about 8% and 5% have been calculated respectively 
for the TE and TM modes (Fig. 9). 

In order to verify that this fabricated PSi MR is optically operational, 
the spectral transmission was measured. Then, using the equations 
defined in our previous study on polymer micro-ring resonators [21], 
the theoretical transmission TM has been calculated and then adjusted 
to match the experimental one by varying the following parameters: 
group index, coupling ratio and optical losses. 

Fig. 10 reports the experimental and the theoretical adjusted spectral 
transmission responses. The experimental spectrum TM shows three 
resonance wavelengths in the studied range that are separated by a Free 
Spectral Range (FSR) of 1.93 nm, with FSR = λ2/(ng .L) , where L is the 
cavity perimeter (L = 2πR+ 2  Lc) and ng is the group index. 

To match the experimental FSR, the group index ng was adjusted to 
1.6551 ± 0.0001 RIU which is in good agreement with the previous 
group indices of 1.646 or 1.643 that have been calculated using Matlab 
or FIMMWAVE simulations respectively. 

The adjustment of the resonance shape is performed by varying the 
coupling factor and the propagation losses in the resonant cavity. A 
coupling factor κ2 of 5 ± 1% and a field attenuation constant a = 0.8835, 
which corresponds to propagation losses per length unit (α) of 14.0 ±
0.4 dB/cm, have been obtained in this case. The value obtained for the 
coupling factor well corresponds well to that estimated for the TM mode. 
As the minimum of normalized transmission at resonant wavelenght is 
about 0.4, the critical coupling is not reached. 

A width at half-height (δλ) of 0.06 nm is obtained, with a corre-
sponding quality factor Q of 2.5 104, which is better than those obtained 
in previous studies using another refractive indices [10,19]. Morever, 
this quality factor could be yet improve by optimizing the coupling 
length to reach critical coupling and thus obtain a total extinction 
response at resonant wavelength. 

A group refractive index and a coupling factor have been deduced 
from the theoretical adjustment of the experimental optical transmission 
of the PSi MR. The values are very close to those calculated using the 
refractive index of the PSi layers. These results validate the porosity 
calibration taking into consideration the thin barrier layer. They 
demonstrate again the influence of the barrier PSi layer on the porosities 
and so on the refractive indices of both the guiding and the confinement 
PSi layers. 

As the PSi MR is dedicated to biosensing applications, an estimation 
of the surface sensititvy of the MR for a BSA (Bovin Serum Albumin) 
detection have been calculated using previous results [14,32]. For 

biosensing, the PSi guiding layer has to be functionalised for specific 
grafting of BSA molecule. Functionalization process of the PSi internal 
surface described in Ref. [32] has been used. It includes a silanization 
step using Aminopropyltriethoxysilane (APTES) and a coupling step 
using Glutaraldehyde (GL) molecules. We have supposed a functionali-
zation of the PSi internal surface with one monolayer of APTES and one 
monolayer of glutaraldehyde to get the volume fraction of each 
component. Then using Bruggeman relation and modelling of the PSi 
surface described in Ref. [14], the refractive index of the functionalized 
PSi guiding layer has been determined. After BSA grafting step, the 
refractive index of the PSi guiding layer can also be deduced from 
Bruggeman model from a volume fraction of BSA (fBSA) which is 
correlated to MBSA, the number of molecules grafted per surface unit of 
the functionalized PSi. MBSA can be estimated taking into consideration 
the surface specific area (Ss) of 90 m2/cm3 calculated from Ref. [56], the 
volume of BSA (VBSA) of 125 nm3 [57] and the BSA molar weight (Mmol 

BSA) of 66.43 kDa [57]. The quantity of BSA in pg/mm2 grafted on the 
internal surface of pore (MBSA) is equal to 

MBSA =
fBSA. Mmol BSA

Ss . VBSA. N A
(3)

Surface sensitivity Ssurf. depends on the variation of the effective 
refractive index of the propagated mode, taking into account the vari-
ation of the BSA mass per unit of surface (MBSA) grafted onto the 
waveguide PSi internal surface. Ssurf. is defined as [20]: 

Ssurf =
dλ

dneff
.

dneff

dMBSA
=

λres

ng(λ)
.

dneff

dMBSA
(4)

The refractive index of the waveguide confinement layer is assumed 
not to be affected by the functionalization process because of the pres-
ence of the second PSi barrier layer. The effective index of the TM mode 
of the PSi waveguide has been calculated by Matlab software using the 
effective refractive index method before and after BSA grafting on the 
internal surface of the PSi guiding layer. The calculation was carried out 
for a fBSA value of 0.1% corresponding to a MBSA of 10 pg/mm2 in order 
to get a corresponding wavelenght shift inferior to the ISL of the MR. 

A surface sensitivity of 0.06 nm/(pg/mm2) has been estimated which 
is slightly better than that estimated in a previous study [19,20] with 
other porosity of the PSi guiding layer. As the quality factor is also better 
than those previously obtained in Ref. [20,21], a lower limit of detection 
(LOD) could be obtained with the studied PSi MR. Taking into consid-
eration a minimal shift corresponding to the width at half-height (δλ) of 
0.06 nm, and a minimum wavelength resonant shift of δλ/10 [58], a 
promising LOD of 0.1 pg/mm2 could be obtained. 

5. Conclusion 

In this paper, the porosity of the guiding and the confinement PSi 
layers have been determined by taking into consideration the influence 
of low porosity barrier layers required to fabricate a 4-layer PSi struc-
ture. This 4-layer PSi structure consisting of a guiding layer with a well- 
defined refractive index of 1.57 at 1.55 μm is required to subsequently 
fabricate a hybrid MR with of a PSi MR and a straight access waveguide 
made of SU8 polymer with the same refractive index. Two PSi barrier 
layers fabricated with a current density of 1 mA/cm2 and sandwiching 
the guiding layer in the 4-layer waveguide structure are also necessary 
for the technological realization. 

The presence of a barrier PSi layer influences the porosity and the 
anodization rate of the guiding and the confinement PSi layers: their 
porosities are lower than if these layers had been manufactured sepa-
rately as a single layer and the anodization rate is on the contrary higher. 
This effect is amplified for higher current densities. 

Taking into account the influence of a PSi barrier layer and the 
porosity calibration results, current densities of JG = 85 mA/cm2 and JC 
= 110 mA/cm2 have to be applied in the anodization process to obtain a 
guiding and confinement PSi layer with refractive index of 1.57 and 1.41 

Fig. 10. Experimental and theoritical transmission spectra of the fabricated PSi 
MR and for the TM polarization. 

F. Cassio et al.                                                                                                                                                                                                                                   



Optical Materials 110 (2020) 110468

10

respectively. 
The good fit of the experimental reflectance spectrum of the 4-layer 

PSi structure with a theoretical spectrum calculated from the SEM 
measurements and the targeted refractive indices certifies the validity of 
the porosity calibration. 

Then a 4-layer PSi MR has been fabricated using these current den-
sities. The parameters deduced from the adjustment of the experimental 
and theoretical MR transmissions are well consistent with those previ-
ously simulated from the target indices of 1.57 and 1.41 corresponding 
to the guiding and confinement PSi layers respectively. 

The calibration of both the porosity and anodization rate of PSi 
layers taking into account the presence of barrier PSi layers is necessary 
for the future technological realization of the hydride MR that will be 
based on PSi and SU8 polymer. 

Work will continue in our laboratory to focus on the manufacture of 
the hybrid MR. In parallel, the PSi layers will be functionalized for a 
specific grafting of molecules for biosensing applications. The calibra-
tion method which have been validated in this paper will be used to 
study the index variations at each step of the functionalization process as 
was done in Refs. [14]. Preliminary theoretical results of sensitivity for 
BSA detection of 0.06 nm/(pg/mm2) and a LOD of 0.1 pg/mm2 are very 
promising. 
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RÉSUMÉ 

 

Un biocapteur optique intégré à effet Vernier à base de matériaux polymères 

SU8/PMATRIFE ultrasensible est réalisé en utilisant un procédé photolithographique standard. Le 

capteur est basé sur un micro-résonateur intégré sur chaque bras d'un interféromètre Mach-Zehnder. 

Les performances du transducteur sont ensuite caractérisées et la limite de détection est estimée par 

la méthode de Monte-Carlo et les incertitudes liées au système de mesure. Une sensibilité du 

capteur de 17558 nm/RIU a été mesurée et la limite de détection a été estimée à 4,6.10
-7

 RIU. 

MOTS-CLEFS : polymères, capteur optique,  effet Vernier, sensibilité, limite de 

détection 

1. INTRODUCTION 

La demande croissante de capteurs ultra-sensibles et compacts pour la détection rapide et spécifique 

de divers analytes biochimiques a induit le développement d'un grand nombre de capteurs optiques 

intégrés sans marquage. Contrairement aux capteurs à fibre optique, les capteurs optiques intégrés 

peuvent être facilement miniaturisés et peuvent donc être intégrés en grand nombre sur une petite 

surface afin d'implanter des laboratoires sur puce [1]. Plusieurs configurations de capteurs optiques 

intégrés utilisant des matériaux massifs ont été démontrées dans le but d'augmenter la sensibilité et 

de réduire la limite de détection comme, par exemple, les interféromètres Mach-Zehnder (MZ), les 

micro-résonateurs (MR), …[2,3] Une solution pour augmenter la sensibilité d'un capteur optique 

intégré basé sur un interféromètre tel que le Mach-Zehnder est d'augmenter la longueur d'interaction 

entre les molécules cibles et la lumière, mais cela réduit cependant la capacité de miniaturisation.  

Pour augmenter encore la sensibilité d'un tel capteur optique intégré, les configurations à effet 

Vernier basées sur des MRs mis en cascade ou utilisant à la fois des MZs et des MRs, sont 

maintenant largement reconnues dans les applications optiques intégrées non seulement pour le 

filtrage [4] mais aussi de plus en plus pour la détection de diverses substances [5]. Les sensibilités 

sont augmentées d'un facteur allant jusqu'à plusieurs centaines de fois celui d'un seul MR, ce qui 

peut alors réduire la limite de détection du capteur et faciliter la détection d'analytes à faible 

concentration. Diverses configurations à effet Vernier en silicium sur isolant (SOI) ou en nitrure de 

silicium (SiN) ont été proposées expérimentalement. Une structure avec un MR intégré sur chaque 

bras d'un MZ a également été étudiée théoriquement [6]. Dans ce travail, l'avantage de la dernière 

configuration est étudié théoriquement et expérimentalement en utilisant des matériaux polymères 

qui offrent à la fois une production de masse à faible coût avec des procédés standards de 

photolithographie en salle blanche et de faibles pertes de propagation [7]. Le polymère PMATRIFE 

(poly(2,2,2,2 méthacrylate de TRIFluoro-éthyle)) est utilisé comme couche de confinement optique 

pour la gaine et le superstrat, alors que le polymère SU8 est utilisé pour le cœur du guide d'onde. La 

nouveauté de ce travail consiste à tirer parti de ces matériaux polymères à faible coût pour mettre en 

œuvre un biocapteur à effet Vernier, basé sur un MR intégré sur chaque bras d'un MZ, ultrasensible 

et présentant une très faible limite de détection. 
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2. DESIGN  

Le transducteur est fabriqué par un procédé classique de photolithographie. La figure 1a 

présente la vue de dessus du capteur optique intégré à base de polymères. Le polymère SU8 est 

utilisé pour le cœur de la structure optique et le polymère PMATRIFE comme couche de 

confinement inférieure et aussi comme superstrat pour la partie de référence du capteur. Pour 

réaliser la partie sensible du capteur, une gravure de la couche de confinement supérieur en 

PMATRIFE est gravée afin d’obtenir un réservoir (partie plus claire de la figure 1a). La zone de 

couplage  est représentée sur la figure 1b, avec un gap de 0,6 µm entre le guide d’accès et la cavité 

sur une longueur de 34 µm. La figure 1c présente une vue en coupe du guide d’onde dans la partie 

de référence : le cœur du guide, en SU8, de dimension 1,5 µm x 1,5 µm, entre deux couches de 

confinement inférieur et supérieur en PAMTRIFE.  

 
Figure 1 – a) Vue de dessus au microscope optique d’un transducteur à effet Vernier en polymères.  

b) Zoom sur la zone de couplage dans le réservoir du MR sensible. c) Vue transversale au MEB d’un guide 

SU8/PMATRIFE avec superstrat de PMATRIFE. 

3. CARACTERISATIONS  OPTIQUES 

Des solutions contenant différentes concentrations de glucose (de 0 à 7,5 g/L) sont déposées 

successivement dans le réservoir du transducteur et la puissance en sortie du transducteur est 

acquise (figure 2a); une mesure de référence à l’eau désionisée est réalisée entre chaque solution.  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2 – (a) Fonction de transfert expérimentale du transducteur à effet Vernier pour différentes 

concentrations d’eau glucosée. Les fonctions de transfert sont décalées en ordonnée de 25 dB pour faciliter la 

lecture. (b) Position du maxima de l’enveloppe du transducteur à effet Vernier en fonction de la concentration 

de la solution de glucose, la sensibilité du transducteur correspond à la pente de cette courbe. 

17558 nm/UIR 
(a) (b)  
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Afin de mesurer précisément le décalage de l’enveloppe, celle-ci est extraite par l’ajustement d’une 

fonction Lorentzienne avec les maxima de la réponse du transducteur en longueur d’onde à l’aide de 

la méthode des moindres carrés. La sensibilité peut alors être estimée par la pente du décalage de 

l’extremum de l’ajustement Lorentzien avec la concentration de glucose à SVernier,exp = 17558 

nm/UIR (unité d’indice de réfraction) avec une incertitude relative de 5% sur la mesure résultant 

d’une incertitude thermique de ∆th = 1°C (∆λ = 1 nm) et de l’incertitude sur la concentration de 

glucose dans les solutions ∆Cglucose = 0,25 g/L (figure 2b). Le gain Vernier  correspondant au rapport 

de la sensibilité obtenue grâce à l’effet Vernier par rapport à un MR seul [7] est de 152, au meilleur 

de l’état de l’art. La limite de détection (LD) du transducteur à effet Vernier en polymères peut être 

calculée à l’aide de la sensibilité expérimentale SVernier,exp mesurée et de l’intervalle spectral libre 

(ISL) du MR de référence ISLref = 0,19 nm ; LDVernier est alors de 1,1.10
-5

 UIR.  

Afin d’optimiser la LD, un filtre passe-bas a été appliqué afin d’extraire l’extrema de l’enveloppe et 

de détecter ainsi le décalage de l’enveloppe de manière continue entraînant une amélioration de la 

précision de la mesure. En utilisant cette méthode, un décalage minimum détectable de 8 pm est 

obtenu permettant d’atteindre une limite de détection du transducteur estimée à 4,6 10
-7 

UIR, ce qui 

correspond à une concentration en glucose de 3,7 10
-3

 g/L. 
 

CONCLUSION 

Un nouveau transducteur optique basé sur l'effet Vernier a été développé pour la détection du 

glucose. Le transducteur est fabriqué en matériaux polymères en utilisant un procédé 

photolithographique standard. Ce transducteur est constitué d’un MR intégré sur chaque bras d'un 

interféromètre MZ. La sensibilité du transducteur développé dans ce travail est de plus de 152 fois 

plus élevée que celle d'un capteur à MR simple en polymères SU8/PMATRIFE avec un procédé de 

fabrication similaire, ce qui démontre l'avantage du capteur à effet Vernier par rapport à un capteur 

à un MR seul pour l’amélioration de la sensibilité [7], et une limite de détection faible de l’ordre de 

5 10
-7

 UIR. La sensibilité expérimentale du transducteur obtenue de 17558 nm/UIR est fortement 

augmentée par rapport à d'autres transducteurs à effet Vernier basés sur des MR en cascade 

développés par Y.Liu.et.al [8] utilisant des matériaux SOI ou par V.Zamora.et.al [9] utilisant du 

SiN. La limite de détection obtenue a été améliorée grâce à l’application d’un filtre sur le traitement 

des maxima de l’enveloppe.  
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RÉSUMÉ 

Le silicium poreux est un matériau nanostructuré utilisé en optique intégrée. Nous 

montrons l’impact de ses caractéristiques (morphologie et structuration) sur la 

polarisation dans le domaine spectral du proche infra-rouge. Nous mettons en évidence 

un filtrage des modes de polarisation pour différentes longueurs de guides d’onde en 

silicium poreux. 

MOTS-CLEFS : silicium poreux ; optique intégrée ; polarisation ; filtrage. 

1. INTRODUCTION 

Le silicium poreux (SiP) est un matériau structuré dont le procédé de fabrication [1] permet 

de contrôler la porosité (et donc l'indice de réfraction), la taille des pores et l'épaisseur des couches 

poreuses [2-4]. Peu d'études traitent de l'impact de la structuration du SiP sur la polarisation de la 

lumière. Des pertes optiques plus faibles pour les modes transverses magnétiques (TM) que pour les 

modes transverses électriques (TE) ont été mesurées dans des guides d'onde planaires multimodes 

en SiP qui pourraient être liées à la morphologie du SiP [5]. Une autre étude concernant des guides 

d'onde actifs a permis de mettre en évidence que les modes de polarisation (TE et TM) influaient sur 

le guidage de la lumière [6]. Une corrélation entre la photoluminescence visible et le degré de 

polarisation a été déterminée dans des structures optiques SiP excitées par une lumière polarisée, 

mais indépendamment de la morphologie [7, 8]. Dans cet article, nous présentons l’effet de la 

polarisation du signal d’entrée sur la propagation de la lumière dans des guides d’onde ridges 

passifs en SiP. 

2. CONDITIONS EXPERIMENTALES 

Les guides d'onde ridges en SiP, représentés en Fig. 1(a), ont été fabriqués par un procédé de 

photolithographie standard à partir de quatre couches consécutives de SiP, préparées par anodisation 

électrochimique, à une température ambiante maintenue à 18 °C. Le substrat de silicium utilisé est 

fortement dopé de type P, avec une orientation cristalline (100) et une résistivité de 5 mΩ.cm. Dans 

ces conditions, une morphologie mésoporeuse colonnaire est obtenue [9]. 

 
Fig. 1 : Représentation schématique de guides d’onde ridges en SiP (a) et banc optique utilisé pour la 

caractérisation optique en fonction de la polarisation d’entrée. 



Deux fines couches (appelées couches barrières) à faible porosité ont été nécessaires pour le 

procédé de photolithographie afin d'empêcher l'infiltration de la résine à l'intérieur des couches de 

guidage et de confinement. Les porosités des couches de guidage et de confinement ont été choisies 

pour obtenir des indices de réfraction respectivement de 1,57 et 1,41. 

L'étalonnage de la polarisation a été effectué à l'aide du banc optique présenté sur la Fig. 1(b). 

Le signal optique d'entrée provenant d'une source laser accordable et à large bande de 1400 à 1625 

nm (Yenista Tunics T100S-HP) est injecté dans l'échantillon de SiP à l'aide d'une fibre à maintien 

de polarisation microlentillée. La polarisation d'entrée est réglée à l'aide d'un rotateur de fibre monté 

sur un banc de micro-alignement qui permet d'injecter dans un guide d'onde ridge en SiP soit le 

mode TE, soit le mode TM, soit une distribution égale ou non des deux polarisations. La 

modification de la polarisation induite par la microlentille est considérée comme négligeable [10]. 

Le signal optique de sortie est focalisé vers un polarimètre, servant également de puissance-mètre, 

grâce à un objectif de microscope. 

3. RESULTATS 

La Fig. 2 présente la puissance en sortie pour différentes longueurs de guides d’onde ridges 

en SiP pour trois configurations de polarisation d’entrée différentes : linéaire verticale (TM), 

linéaire à 45° (50 % TM/50 % TE) et linéaire horizontale (TE). La longueur des guides d’onde a été 

réduite par clivage et les tranches des échantillons ont été polies afin d’optimiser le couplage en 

entrée et en sortie du guide. Nous pouvons remarquer la présence de deux zones distinctes, notées A 

et B sur la figure. En exploitant les courbes de tendance des trois configurations dans la zone A, les 

pertes de propagation sont de l’ordre de 18 dB/cm pour les polarisations linéaires verticale (TM) et 

à 45° (50 % TM/50 % TE). Pour la polarisation linéaire horizontale (TE) la puissance détectée en 

sortie correspond au bruit du détecteur, autrement dit, aucun signal n’est détecté. L’atténuation de 3 

dB entre les ordonnées à l’origine des deux premières configurations illustre l'extinction complète 

de la composante horizontale de la polarisation (mode TE). Dans la zone B, en deçà d’une longueur 

de 2,3 mm, propre aux conditions de l’expérience, la composante horizontale de la polarisation 

(mode TE) n’est pas totalement atténuée. 

 
Fig. 2 : Évolution de la puissance de sortie pour différentes longueurs de guides pour les trois configurations 

étudiées : TM, 50 % TM/50 % TE et TE. 

 

L’exploitation des courbes de tendance dans la zone B ont permis d’estimer des pertes de 

propagation de l’ordre de 18 dB/cm, 34 dB/cm et 116 dB/cm pour les polarisations linéaires 

verticale (TM), à 45° (50 % TM/50 % TE) et horizontale (TE) respectivement. Ces résultats 

montrent une atténuation 6,5 fois supérieure du mode TE par rapport au mode TM. 



 

CONCLUSION 

Dans cet article, nous avons présenté la caractérisation optique de guides d’onde ridges en 

SiP. Les couches de SiP ont été réalisées par anodisation électrochimique à partir d’un substrat de 

silicium fortement dopé de type P orienté (100), donnant une morphologie mésoporeuse colonnaire 

des pores. Nous avons mis en évidence un filtrage de 116 dB/cm de la polarisation TE du signal 

d’entrée que nous avons attribué à la morphologie du SiP. Ce phénomène pourrait trouver un intérêt 

dans les dispositifs d'optique intégrée pour réduire les pertes de propagation dues à un mauvais 

contrôle de la polarisation. Il serait par conséquent nécessaire d’injecter un signal optique contrôlé 

en polarisation dans la couche de guidage du SiP, afin de réduire les pertes optiques déjà élevées 

dans ce matériau qui sont inhérentes à sa nature poreuse. 
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Titre : Circuits photoniques intégrés hybrides à base de silicium poreux et de polymères pour des 
applications de biocapteurs 

Mots clés : Biocapteurs ; Optique intégrée ; Micro-résonateurs ; Silicium poreux ; 
Biofonctionnalisation ; Structure hybride. 

Résumé : Les biocapteurs sont des dispositifs 
servant à détecter la présence de biomolécules 
dans un milieu de détection, qui peut être un 
liquide ou un gaz. L’utilisation de l’optique 
intégrée permet d’exploiter diverses interactions 
des biomolécules avec la lumière propagée 
dans des structures guidantes compactes et 
facilement réalisables, comme le sont les micro-
résonateurs. Dans cette thèse, nous utilisons du 
silicium poreux dans la fabrication de nos 
transducteurs optiques composant les 
biocapteurs. Il s’agit d’un matériau 
biocompatible présentant une surface spécifique 
importante sur laquelle peuvent être greffées 
des molécules. Il permet aussi d’exploiter la 
détection surfacique de biomolécules 
directement dans le volume du matériau de par 
sa nature poreuse.  Le matériau a au préalable 
besoin de subir un procédé de  

biofonctionnalisation pour permettre l’infiltration 
de molécules dans les pores qui le compose. 
En utilisant un procédé de photolithographie, 
des micro-résonateurs sont fabriqués pour être 
utilisés comme transducteurs pour la détection 
surfacique de BSA. La présence de la protéine 
dans le milieu de détection va induire une 
modification quantifiable des propriétés des 
transducteurs et liée à la concentration de la 
BSA.  Une sensibilité de plus de 1000 nm/UIR 
a pu être obtenue et se révèle meilleure que 
l’état de l’art. La réalisation d’une structure 
hybride à base de silicium poreux et de 
polymères est étudiée. L’avantage de 
l’utilisation couplée du silicium poreux et des 
polymères est de permettre la réduction des 
pertes de propagation tout en améliorant les 
performances de ce type de biocapteur.        

 

Title: Hybrid photonic integrated circuit based on porous silicon and polymers materials for sensing 
application 

Keywords: Biosensors; Integrated optics; Micro-resonators; Porous silicon; Biofunctionalization; 
Hybrid structure. 

Abstract:   Biosensors are devices used to 
detect the presence of biomolecules in a 
sensing field, which can be a liquid or a gas. 
The use of integrated optics allows to exploit 
various interactions of biomolecules with 
propagated light in compact and easily 
realizable guiding structures, such as micro-
resonators. In this thesis, we use porous silicon 
in the fabrication of our optical transducers for 
biosensors. It is a biocompatible material with a 
large specific surface on which molecules can 
be grafted. It also allows to exploit the surface 
detection of biomolecules directly in the volume 
of the material because of its porous nature. The 
material must first get a biofunctionalization 
process to allow the infiltration of molecules in  

the pores that compose it. Using a 
photolithography process, micro-resonators are 
fabricated to be used as transducers for the 
surface detection of BSA. The presence of the 
protein in the detection field will induce a 
quantifiable change in the properties of the 
transducers related to the concentration of 
BSA.  A sensitivity of more than 1000 nm/RIU 
could be obtained and is better than the state 
of the art. The realization of a hybrid structure 
based on porous silicon and polymers is 
studied. The advantage of the coupled use of 
porous silicon and polymers is to allow the 
reduction of propagation losses while 
improving the performances of this type of 
biosensor. 
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