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Introduction  

 

 

 

 

La détection d'espèces chimiques et biologiques à de très faibles concentrations 

représente un enjeu croissant pour des applications dans les domaines de la santé, de 

l'environnement ainsi que dans le domaine de la défense, comme en témoigne le 

financement complet du présent travail par la Direction Générale de l’Armement (DGA). 

Les uns y voient une façon rapide et précise de détecter un polluant dans l'eau potable, les 

autres la possibilité de réaliser des diagnostics précoces de maladies ou de prévenir un 

risque d'attaque chimique ou bactériologique dans l'eau ou l'air pour les troupes militaires 

et/ou la population civile.  

Toutes ces applications nécessitent un capteur précis, compact donc transportable sur le 

terrain et de traitement rapide. Le coût du capteur et sa facilité de fabrication - par des 

techniques déjà industrialisées - sont également des facteurs clefs pour multiplier les lieux 

de dépistage et de contrôle et assurer l'essor commercial du capteur. 

L'émergence de l'informatique et les progrès de la physique dans les années 80 ont 

révolutionné les techniques de détection et les capteurs. Ces avancées ont permis 

l'introduction de systèmes physiques (spectrométrie de masse par exemple) dans les 

laboratoires de biologie avec un traitement numérique de l'information. Les capteurs sont 

devenus plus précis et l'instrument de mesure, dans lequel le capteur est intégré, plus 

complexe. La microfluidique intégrée dans ces instruments de mesure, a également permis 

d'augmenter la rapidité et la précision de détection tout en diminuant le coût de la mesure 

(volumes faibles de solution utilisée). 

Conjointement à des études chimiques, biochimiques et toxicologiques visant à la protection 

de l’environnement et de la santé publique, le développement de ces outils toujours plus 

performants ont permis de redéfinir, dans un sens en général plus restrictif, les doses 

maximales tolérables d’espèces présumées nocives. Cela se traduit par des normes légales, 

certes variables selon les zones géographiques, mais qui requièrent la mise à disposition 
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d’instruments fiables et d’utilisation aisée. C’est pourquoi la recherche de nouveaux types de 

capteurs chimiques et biochimiques représente un défi essentiel. 

En effet, outre les applications possibles de la détection d'espèces chimiques ou biologiques, 

ces capteurs sont d'un intérêt certain en recherche fondamentale, pour comprendre plus en 

détail différents phénomènes chimiques ou biologiques (cinétiques de réaction, réactions 

endo/exo-thermiques, compréhension de phénomènes de chimie de surface, 

compréhension détaillée de l'interaction de deux molécules comme l'accrochage protéine-

ADN, la réplication de l'ADN pour ne citer que quelques utilisations envisageables).  

1 – Enjeux et défis des capteurs environnementaux  

Les ressources en eau sont de plus en plus contaminées par l’activité humaine, 

principalement du fait de l’industrialisation et de l’agriculture intensive. Les métaux lourds et 

les pesticides sont particulièrement dangereux, parce qu’ils peuvent exercer une action 

délétère même lorsqu’ils ne sont présents qu’à l’état de traces, du fait des phénomènes de 

bioaccumulation. La sensibilisation croissante à ces questions de protection sanitaire a 

généré de nombreuses normes antipollution, ce qui incite les chercheurs à développer de 

nouveaux capteurs susceptibles de relever de tels défis.  

Plus d’un milliard d’êtres humains ne bénéficient pas, à l’heure actuelle, d’un accès sûr et 

permanent à l’eau potable, ce qui les expose à toutes sortes de maladies. D’ici 2025, la 

quantité d’eaux usées va augmenter d’environ 50 % dans les pays en développement, et de 

18 % dans les pays développés (1). Un nombre croissant d’études montrent le lien entre les 

maladies dégénératives et auto-immunes, l’autisme, les troubles comportementaux, avec 

des intoxications aux métaux lourds. Une attention particulière est consacrée à la détection 

et à l’élimination de polluants présents dans l’air et qui menacent la santé humaine ainsi que 

la biodiversité, incluant les gaz, les ions métalliques, les agents de surface (tensioactifs), les 

pesticides. La qualité et la disponibilité de l’eau représente un problème socio-économique 

majeur, et revêt une importance économique hautement stratégique. Ce point a été 

identifié comme un défi majeur dans les programmes européens à l’horizon 2020 (Défi 

Sociétal (2)), en particulier autour du thème de l’amélioration de la qualité de l’eau potable 

(Directive Cadre sur l’eau (3)). D'année en année, l'Organisation Mondiale de la Santé (OMS) 

préconise d'utiliser des seuils de détection toujours plus faibles pour ces ions dans l'eau 

potable (4). 

Le contrôle des quantités de micropolluants dans l’eau bénéficierait largement du 

développement de méthodes portables, multi-cibles, bas coût et parfois en temps réel. Ce 

contrôle concerne tous types d’eaux, incluant les eaux de surface, les eaux souterraines, les 

eaux usées, au-delà de l’eau potable. Le niveau de toxicité des micropolluants peut varier sur 

plusieurs ordres de grandeur en concentration, selon leur nature. Le principal problème 

actuel réside dans l’absence de systèmes à haute sensibilité (ng/L), bas coût, et portables 

susceptibles de mesurer le niveau de pollution directement sur l’échantillon en place.  
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En outre, la grande diversité de polluants qui existent dans l’eau augmente les risques 

d’actions croisées de ces substances (effet cocktail) et donc les préoccupations sanitaires qui 

en découlent par rapport à une approche, notoirement insuffisante, focalisée sur un seul 

polluant. Le besoin en capteurs susceptibles de détecter simultanément plusieurs types de 

polluants est actuellement très important et requiert donc des efforts de R&D spécifiques, 

avec le développement du parallélisme. 

Le suivi et le contrôle de ces polluants reposent actuellement sur un équipement coûteux et 

complexe qui ne peut être déployé sur le terrain, ce qui ne permet pas de disposer de 

données en temps réel, pourtant indispensable à la protection des populations, l’application 

de politiques environnementales et la compréhension des cycles de vie des polluants. Il 

existe donc une forte demande en capteurs simples, bon marché, portables, hautement 

sensibles et sélectifs pour l’analyse des eaux, avec une capacité de mesures en temps réel. 

2 – Capteurs de polluants : état de l’art 

2.1 Perspectives générales 

Lorsqu’on cherche à détecter les polluants dans l’eau, une vaste gamme de problèmes 

scientifiques et technologiques doit être prise en compte à différents niveaux : (a) l’objet à 

détecter (de la molécule aux objets micrométriques, voir le Tableau 1 ci-dessous) ; (b) la 

nature du facteur de reconnaissance qui doit être parfaitement adaptée à celle de l’objet à 

détecter, afin d’assurer une haute sensibilité de détection et une sélectivité élevée ; (c) le 

type de milieu dans lequel se trouve l’objet à détecter (solvant, gaz) ; (d) l’effet physique 

responsable de la transduction. D’autres critères essentiels tels que la robustesse, le temps 

de réponse, la portabilité et la capacité à communiquer doivent également être considérés. 

Une tentative de synthèse des solutions envisagées pour les étapes (a) à (d) sont résumées 

dans le Tableau 1 ci-dessous. 

Analyte cible 
Unité de 

reconnaissance 
Milieu environnant 

(aqueux) 
Phénomène responsable 

de la transduction 
Autres 
critères 

Ions métalliques Ligands Eau pure 
Chromatographie en phase 

liquide 
Robuste 

Radionucléides 
Polymères à 
empreinte 

moléculaire 
Eau potable 

Spectrométrie de masse à 
plasma à couplage inductif 

Réponse 
rapide 

Pesticides 
Polymères à 

empreinte ionique 
Eaux usées Electrochimie Réutilisable 

Perturbateurs 
endocriniens 

Cages moléculaires Eaux d’irrigation (micro) électronique Intégration 

Autres molécules 
toxiques 

ADN et dérivés 
Eaux de surface et 

souterraines 
Mécanique Portable 

Virus Anticorps 
Boissons (lait, jus de 

fruits, alcools) 
Magnétique 

Dispositif 
communicant 

Bactéries Micro-organismes Liquides physiologiques Optique Sans marqueur 

Tableau 1. Exemples des différents objets, outils et propriétés à considérer dans le monde des capteurs pour les solutions 
aqueuses 
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Les technologies au service des capteurs utilisent fréquemment des schémas de détection 

avec marqueur, dans lesquels les unités de reconnaissance des espèces à détecter sont 

porteuses d’un marqueur (« label » en anglais) ayant des propriétés faciles à détecter et qui 

dépendent de la présence de l’analyte : fluorescence, magnétisme, radioactivité, résonance 

plasmon. Ces techniques sont hautement sensibles et peuvent permettre de détecter des 

molécules individuelles. Cependant, ce procédé réclame en général des durées de mesures 

assez longues, et augmentent le prix du capteur du fait de la synthèse et des étapes 

d’accrochage du marqueur. Pour ces raisons, les recherches sur des méthodes de détection 

sans marqueur ont été entreprises à grande échelle, car elles utilisent des éléments qui sont 

intrinsèquement et directement sensibles à l’action de l’analyte, ce qui permet d’éviter des 

étapes de synthèse parfois longues et coûteuses.  

Les capteurs miniaturisés tiennent une place à part puisqu'ils sont peu intrusifs ; ils peuvent 

être transportés facilement et implantés sur le corps humain. Par nature, ils consomment 

peu d'énergie et sont facilement intégrables dans un instrument de mesure. Ils sont rapides, 

précis, peuvent intégrer des canaux microfluidiques et être fonctionnalisés (par l’accrochage 

sur leur surface d’un ligand de reconnaissance spécifique à une molécule cible choisie). Leur 

polyvalence de détection est également recherchée, puisque la molécule ciblée peut être un 

gaz, un virus, une protéine, une bactérie, ou un ion toxique en solution. 

Les besoins croissants en systèmes précis et compacts de détection favorisent le 

développement de solutions avec des principes variés de détection conjuguant différents 

domaines: physique, chimie et biologie. Ces capteurs miniaturisés peuvent se baser sur la 

physique des semi-conducteurs, notamment par une utilisation variée des transistors à effet 

de champ suivant l'application recherchée (CNFET(5) (Carbon Nanotubes Field Effect 

Transistor), ChemFET(6) (Chemical Field Effect Transistor), ISFET(7) (Ion sensitive Field Effect 

Transistor), EOSFET(8) (Electrolyte Oxide Semiconductor Field Effect Transistor), ENFET(9) 

(Enzymatic Field Effect Transistor)). Ils peuvent également se baser sur des techniques 

optiques. Plus particulièrement, les capteurs optiques à guide d'onde présentent différents 

avantages sur les systèmes électriques et mécaniques. Ils présentent de hautes sensibilités, 

sont précis et insensibles à la présence d'interférences électromagnétiques dans leur 

environnement. 

Une autre problématique actuelle concerne la régénération de capteurs fonctionnalisés par 

des ligands de reconnaissance d'une molécule ciblée. L'enjeu étant de pouvoir répéter des 

mesures à de nombreuses reprises.  

2.2 Détection d’ions lourds : exemples de solutions 

a. Panorama des différentes méthodes 

Dans le cas de la détection des ions lourds, il existe une grande variété de configurations de 

capteurs, comme l’indiquent les exemples donnés dans le Tableau 2, principalement axés sur 

la détection des ions du mercure en solution aqueuse, mais qui sont utilisables pour d’autres 
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espèces comme le plomb ou le cadmium. Les trois premiers exemples de ce tableau exigent 

des étapes de prétraitement qui sont en général assez longues et réclament un équipement 

complexe. La notion de temps de réponse n’a pas de sens pour ce type de méthodes. Les 

systèmes ne sont pas portables et doivent demeurer localisés au sein de laboratoire de 

chimie analytique de pointe, loin des sites de prélèvement des échantillons.  

Méthode Pré-traitement 
LD 

[ng/L] 
Milieu support du transducteur 

Temps 
de 

réponse 

Limite de 
détection 

en 
présence 
d’autres 

ions 

Réf. 
Hr 

Réf. 
Cd 

Spectroscopie 
d’absorption 

atomique de vapeur 
froide

 

Extraction en 
phase solide 

2 
Nanotubes de carbone, soufre 
pulvérulent et liquide ionique 

n.a. 0,5 µg/L (10) (11) 

Spectrométrie UV 
d'absorption 
atomique en 

phase vapeur
 

Extraction en 
phase solide 

0,8 Sodium diethyl-triocarbamate n.a. 100 ng/L (12)  

Spectrométrie de 
Fluorescence X 

Pré-
concentration 

1 Carbone activé n.a.  (13)  

Cantilever 
(à surface d’or) 

Aucun 20 1-dodecanethiol 1 heure 2ng/L (14)  

Voltamétrie Aucun 0,8 Polyaniline 100 s  (15) (15,16) 

Voltamétrie inverse Aucun 0,01 Nanoparticules d’or 
5 

minutes 

3,2 µg/L 
(eau du 
robinet) 

(17) (18) 

Résonance plasmon 
de surface (SPR) 

Aucun 2 Monocouches auto-assemblées 100 s 200ng/L (19)  

SPR+champ 
magnétique 

Aucun 0,002 Electrodéposition (non sélective) 100 s  (20)  

Spectrométrie 
d'émission optique 

à plasma induit 

Préconcentration 10 Mousse de polyuréthane n.a.   (21,22) 

Spectrométrie de 
masse à 

plasma induit 

Aucun 4,4 
3mercaptopropyltriméthoxysilane 

(MPTS)-silica 
   (18,23) 

Spectroscopie 
Raman exaltée par 

la surface (SERS)
 

Aucun 0.45 
Nanoparticles d’or greffées à 

l’ADN 
 

0,1 µg/L 
(eau du 
robinet) 

(24)  

Spectrophotométrie 
Préconcentration 

(Cadmium) 

7.10
-3

(Hg) 
0,5 
(Cd) 

Dérivé de bi-thiophenol 
derivative en membrane PVC 

90 s 2 µg/L (Hg) (25) (26) 

Fluorimétrie Aucun 

15 
(Hg) 

450 
(Cd) 

Thiophosphinate de quinoline, 
Rhod-5N  

100 s 
206 mg/L 

(Hg) 
 

(27) (28) 

Microsphère Aucun 

9600 
(Hg) 

4000 
(Cd) 

naphthalimide de 2,2-
dipicolylamine (DPA)  

Quelques 
minutes 

 (29) (29) 

Tableau 2. Exemples de capteurs d’ions lourds (mercure, cadmium) 

Les autres types de dispositifs sont basés sur des processus de détection mécanique 

(déplacement d’une micro-poutre ou « cantilever »), électrochimique (voltamétrie) et 

optiques (Raman de surface résonant, résonance plasmon de surface, spectrophotométrie, 
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fluorimétrie, microrésonateurs). Beaucoup de ces systèmes peuvent être miniaturisés, et 

certains auteurs ont publié des limites de détection très basses, de l’ordre du picogramme 

par litre. Cependant, ces valeurs ont été mises en évidences dans l’eau ultra-pure. Un 

paramètre plus pertinent pour les applications à des mesures dans l’eau « réelle », potable 

ou non, est de définir la concentration minimale que l’on peut détecter en présence d’autres 

cations. Dans ce cas, la limite de détection devient beaucoup plus élevée (de l’ordre de 200 

ng/L dans les méthodes de plasmon de surface). Une autre limitation réside dans leur temps 

de réponse : dans le Tableau 2, celui-ci n’est jamais inférieur à 90 secondes. Enfin, les 

dispositifs ci-dessus n’ont pas encore permis de mettre au point des appareils portables 

pouvant fonctionner sur le site même du prélèvement.  

b. Microrésonateurs 

En biologie, les capteurs optiques sont de plus en plus utilisés, comme en témoigne le succès 

des capteurs à résonance plasmons de surface (SPR), développés par la société Biacore, qui 

présentent des limites de détection de l'ordre du pg/mm2 (30). 

Ces capteurs optiques sont divisés en deux groupes, suivant qu'ils utilisent ou non des 

marqueurs fluorescents. Les marqueurs fluorescents souffrent de différents phénomènes 

qui peuvent dénaturer la molécule cible. Les capteurs sans marquage (Label-free sensor) 

permettent une détection avec un rapport signal sur bruit plus important que les capteurs 

avec marquage fluorescent. Leur surface est alors fonctionnalisée avec un ligand de 

reconnaissance d'une molécule cible. Le capteur devient alors spécifique à cette molécule 

cible. C’est cette catégorie de capteurs sans marquage qui nous intéresse dans ce travail. 

Les microrésonateurs optiques, grâce à leurs facteurs de qualité élevés, permettent la 

détection de molécules ou d’ions métalliques en quantités infimes (31–36). Ce type de 

capteur, sans marqueurs fluorescents, est basé sur une cavité dans laquelle la lumière se 

propage par réflexions, mais avec un certain degré de pénétration dans le milieu extérieur, 

sur une profondeur de quelques centaines de nanomètres. L'ajout d'un analyte, c’est-à-dire 

d’une solution à étudier, en surface du microrésonateur, modifie la propagation des modes 

guidés dans la cavité, plus particulièrement les vitesses de phases et les indices de réfraction 

des modes guidés, par interaction entre le champ évanescent et la molécule cible. Ces 

modifications d'indices de réfraction du mode décalent, sur la réponse optique, les pics de 

résonance du microrésonateur. La mesure de ce décalage spectral permet alors d’en déduire 

la concentration de l’analyte présent dans la solution. La détection en temps réel permet de 

suivre le processus de l'attachement de l'analyte en temps réel. Associés à un canal 

microfluidique, les microrésonateurs optiques permettent la détection d'analytes en faibles 

volumes et faibles concentrations ainsi que l'étude de cinétiques d'accrochage entre deux 

espèces. La solution à étudier n'est donc pas simplement mise en contact avec la surface du 

microrésonateur mais doit être transportée ; de manière à alimenter en continu la surface 

fonctionnalisée, et donc à maintenir une concentration constante et homogène au voisinage 

de l’interface. La microfluidique permet également d'automatiser et de répéter les 
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expériences à l'identique pour garantir des résultats fiables. Le capteur associant un 

résonateur optique et un système microfluidique est alors nommé capteur optofluidique. 

Signalons un travail mettant en jeu un marqueur non fluorescent et portant sur la détection 

de chrome(VI) en solution aqueuse à partie de microrésonateurs en anneau associés au 

guide d’entrée sortie par couplage latéral, et où le marqueur est une molécule conjuguée 

dont le spectre d’absorption est modifié par interaction avec le chrome. Ce dispositif vise à 

déterminer la partie imaginaire de l’indice de réfraction de la solution contenant le chrome 

par mesure du déplacement spectral de la réponse du résonateur. Cependant, le dispositif 

ne peut fonctionner que dans le domaine visible, ce qui pose de grandes difficultés, non 

résolues à ce jour, pour l’élaboration de circuits optiques monomodes et le couplage de la 

lumière dans le guide(37). 

Contrairement aux capteurs SPR, les microrésonateurs optiques présentent l'avantage de 

pouvoir exploiter deux polarisations orthogonales entre elles, les polarisations transverse 

électrique (TE) et transverse magnétique (TM). L'utilisation simultanée de ces polarisations 

permet d'optimiser les performances du capteur afin de sélectionner la polarisation 

présentant la réponse optique la plus adaptée pour la détection. En effet, à cause de la 

dispersion de polarisation (biréfringence modale), les polarisations TE et TM ne présentent 

pas les mêmes réponses optiques. 

Les microrésonateurs optiques en guide d'onde ne sont pas uniquement sensibles à 

l'attachement sur leur surface d'une molécule cible. Différents effets, que l'on qualifiera 

d'effets homogènes, peuvent gêner la détection de l'analyte de façon précise. Ces 

phénomènes homogènes vont faire varier la distribution de l'indice de réfraction au 

voisinage du guide d'onde et ainsi le signal de détection. 

Cette variation d'indice peut être causée par un écart entre les indices de réfraction de la 

solution à étudier et de la solution de référence, ayant pour origine la présence de molécules 

cibles dans la solution à étudier ou un éventuel écart de température entre ces deux 

solutions. Par ailleurs, des variations de température et de pression (vibrations, discontinuité 

du débit volumique, variation de viscosité entre les solutions) peuvent également perturber 

l'analyse du signal de détection. Pour réduire ces effets, il est possible d'utiliser non pas une 

mais plusieurs cavités, dont chacune assure une tâche spécifique. Par exemple, un 

agencement à deux cavités, dont l'une est fonctionnalisée tandis que l'autre sert de 

référence, permettrait de corriger les perturbations externes comme les changements de 

température, de pression, de variation de la viscosité, de variation d'indice de réfraction de 

la solution à étudier - solution de référence - pour ne garder que l'information importante, la 

détection précise de l'analyte. Ces instruments multi-capteurs sans marqueurs fluorescents 

sont essentiels pour une industrialisation du capteur car ils garantissent une sûreté de 

mesure et une compréhension détaillée des phénomènes. Cela est visible avec les capteurs 

SPR qui sont les seuls biocapteurs optiques à avoir été massivement industrialisés 
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contrairement à d'autres biocapteurs optiques de performances proches mais ne bénéficiant 

pas d'une possibilité de multiplexage. 

Un point important, qui conditionne le développement ultérieur de ce type de capteurs à 

l’échelle industrielle, réside dans leur miniaturisation. Le besoin de disposer d’un capteur 

optofluidique intégré, où la source laser, le résonateur et le capteur sont insérés sur le 

même circuit, a suscité quelques travaux dans cette direction. Les résultats les plus 

remarquables concernent les dispositifs mis au point à l’Université de Duke, Durham, aux 

USA(38). Un résonateur micro-anneau, les guides d’ondes associés et un photodétecteur ont 

été intégrés à un système de microfluidique digitale. Cependant, la source laser, qui n’a pu 

être intégrée au circuit, doit être couplée par fibre au guide d’entrée, ce qui entraîne une 

forte dégradation du coefficient de couplage (qui ne dépasse pas 5%) laser-dispositif. En 

outre, ce coefficient n’est pas reproductible d’un composant à l’autre. Ce schéma n’est pas 

compatible avec l’utilisation d’un module de détection aisément remplaçable, voire jetable. 

La sensibilité reste modeste (69 nm/RIU) comparée aux résultats obtenus au LPQM avec 

1600 nm/RIU(28). La source laser à 1,55 µm reste coûteuse, et le temps de mesure dépasse 

4 minutes. 

Un autre travail émane de l’institut KTH à Stockholm (Suède)(39), où le couplage source-

résonateur est réalisé à l’aide d’un coupleur à réseau associé à un diviseur de faisceau qui 

distribue le faisceau laser sur plusieurs voies de mesure, et donc vers plusieurs 

microrésonateurs. Chaque micro-anneau dispose de son propre guide de sortie, la détection 

étant assurée en parallèle sur l’ensemble de ces guides de sortie via une barrette de 

photodiodes InGaAs. La sensibilité atteint 240nm/RIU. Mais l’ensemble reste volumineux, et 

malgré l’architecture des circuits optofluidiques et leur haut degré de parallélisme, aucun 

résultat de mesures en parallèle et en multiplexage n’a été publié. Le processus de capture 

de l’analyte (antigène/anticorps) est par ailleurs irréversible.  

A partir de cette revue, encore bien incomplète, des différentes méthodes de détection de 

polluants actuellement développées dans les laboratoires de recherche, un grand nombre de 

défis restent encore à relever : 

  un temps de réponse bref : de 10 à 1 seconde et même moins 

  des mesures en parallèle permettant la détermination simultanée des concentrations 

de plusieurs espèces en solution (multiplexage) 

  de faibles limites de détection, non seulement dans l’eau pure, mais aussi dans les 

échantillons d’eau non pure (de l’eau potable aux eaux naturelles, en surface ou 

souterraine) 

  l’exploitation de la biréfringence modale des guides, avant et après fonctionnalisation 

(réponses TE et TM différentes) 

  l’intégration permettant la portabilité sur site 
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  la mise au point de dispositifs communicants 

Certaines de ces exigences (limite de détection dans l’eau déionisée, rapidité) ont déjà été 

satisfaites par les capteurs optofluidiques développés au LPQM, au cours des thèses de 

Camille Delezoide (40) et de Yacouba Sanogo (41). Il restait cependant à améliorer encore 

ces performances (notamment dans l’eau non pure), et de développer d’autres voies, 

notamment celle du multiplexage, ainsi que l’exploitation des polarisations TE et TM dans les 

guides. Le présent travail propose sur ces points des avancées significatives. 

3 – Principaux objectifs de ce travail 

Le sujet de la thèse concerne la mise au point d’un capteur à base de microrésonateurs 

optiques polyvalent, capable de détecter en très faibles concentrations des espèces 

(bio)chimiques à haute toxicité, comme les ions lourds de cadmium. L’utilisation simultanée 

des réponses en polarisation TE et TM a été également entreprise, en vue de mettre en 

évidence des changements de conformations thermo-induits, mais ce travail n’a pas encore 

pu aboutir à des conclusions suffisamment fiables, l’interprétation des signaux observés 

s’avérant plus difficile que prévu. Cette partie sera donc abordée en Appendice. Une partie 

importante des travaux porte également sur la méthodologie de mesure, le traitement du 

signal, l'instrumentation et le multiplexage de différents microrésonateurs afin d'optimiser la 

résolution de mesure - et ainsi la précision - et la spécificité de notre capteur. 

3.1 Etat de l’art des capteurs optofluidiques du LPQM au début de la thèse 

Au cours des thèses précédentes (C. Delezoide et Y. Sanogo en 2012), un capteur 

optofluidique constitué d’un microrésonateur en anneau (hippodrome) couplé 

verticalement à un guide rectiligne d’entrée/sortie et inséré dans un circuit microfluidique a 

été mis au point. L’équipe du LPQM maîtrise toutes les étapes du processus, depuis la 

modélisation de la propagation des ondes dans les guides, le design des structures 

guidantes, la technologie de fabrication, la technologie microfluidique et la caractérisation 

optique du dispositif. Le composant a été élaboré à partir de polymères (SU-8 et Cytop) sur 

un substrat en silicium. Le microrésonateur est en contact direct avec la solution à analyser, 

et sa surface est fonctionnalisée avec une molécule fluorescente, la TAMRA-Cadavérine. Il 

s’agissait alors de caractériser la sensibilité du capteur à l’accrochage de cette molécule sur 

le micro-anneau. La densité surfacique de TAMRA-Cadavérine pouvait être connue par des 

mesures indépendantes de fluorescence. La sensibilité du capteur pour la détection 

surfacique a été évaluée à 300  90 nm/(fg/mm2). Avec le niveau de bruit de mesure et la 

résolution spectrale du laser accordable utilisé, la résolution du capteur dans cette mesure 

était de 5 pm. Par conséquent, la limite de détection du capteur en détection surfacique a 

été estimée à 0,017  0,005 attogramme/mm2. Cette limite de détection est équivalente à 

0,22  0,07 attogramme ou environ 250 molécules de TAMRA-Cadavérine sur la surface du 

microrésonateur. 
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Il s’agissait alors d’une première démonstration de faisabilité, avec des résultats très 

encourageants en termes de sensibilité et de limite de détection. Cependant, de nombreux 

paramètres avaient besoin d’être améliorés (stabilité en température, amélioration des 

conditions de circulation dans le circuit microfluidique, amélioration du rapport signal-sur-

bruit et des limites de détection via un traitement du signal adapté, exploitation du potentiel 

de l’instrument à obtenir une réponse optique selon deux polarisations orthogonales), et de 

nouveaux développements (microrésonateurs en parallèle, détection de polluants dans l’eau 

comme les ions lourds) s’avéraient nécessaires. 

Le présent travail s’est donc efforcé de répondre à ces différents défis. Les résultats obtenus 

permettent de situer le dispositif au meilleur niveau international en termes de limite de 

détection pour une durée de mesure très brève (moins d’une seconde), même si certains 

aspects ont encore besoin d’études plus poussées pour aboutir.  

3.2 Présentation du travail de thèse 

Cette thèse est structurée en quatre chapitres et un appendice. 

 

 Tout d'abord, dans le chapitre 1, nous ferons un rappel sur le principe de 

fonctionnement et les grandeurs caractéristiques des capteurs, en particulier optiques. Nous 

rappellerons les notions de base d'optique guidée et présenterons l'état de l'art sur les 

performances et les limites des techniques optiques de biodétection actuelles, en nous 

focalisant sur les capteurs à base de microrésonateurs optiques que nous utiliserons dans la 

suite de thèse. 

 

 Ensuite, dans le chapitre 2, nous montrerons une nouvelle conception de 

microrésonateurs basée sur le capteur optofluidique conçu par C. Delezoide et décrirons les 

améliorations effectuées sur ce capteur. Les travaux de C. Delezoide ont permis la 

conception et la réalisation d'un microrésonateur de dimensions adaptées à la détection 

d'analytes en faibles concentrations grâce à différentes simulations (en FDTD 

principalement) et à de nombreuses réalisations de prototypes de diverses géométries. Nous 

présenterons, dans ce chapitre, comment choisir une raie de résonance adaptée et 

optimisée pour la détection. Nous verrons comment les grandeurs spectrales de la raie de 

résonance sur la réponse optique (facteur de qualité, contraste, intervalle spectral libre), 

révèlent et vont influencer les grandeurs caractéristiques des capteurs (détection limite, 

résolution, étendue de mesure). 

Nous exposerons également les améliorations concernant la partie microfluidique du 

capteur, à savoir, la conception et la réalisation d'un canal microfluidique exempt de fuites, 

de nombre de Péclet (grandeur caractérisant le transport de matières dans un fluide) bien 

supérieur et permettant un travail à bas débit volumique du fluide injecté. Nous montrerons 
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les effets bénéfiques de ces améliorations sur la résolution - et donc sur la limite de 

détection - et sur la diminution des perturbations externes. 

Ce chapitre présentera également le travail effectué sur le logiciel de pilotage de 

l'instrument de mesure (optimisation de l'instrumentation pour diminuer les perturbations 

externes de mesure), le traitement du signal (décimation par exemple) et la méthodologie 

de détection (différentes méthodologies de détection ont été comparées avec une 

méthodologie originale aux points d'inflexion). Nous verrons les avantages de cette 

méthodologie de détection aux points d'inflexion mettant en œuvre différents traitements 

(régression linéaire au voisinage des points d'inflexion par exemple) tant d'un point de vue 

d'une amélioration de la résolution - donc de la limite de détection - que d'une amélioration 

du temps de traitement. Nous montrerons également le gain d'utiliser les phases montantes 

et descendantes du balayage spectral effectué par le laser pour améliorer encore la 

résolution de mesure. 

Par ailleurs, toujours dans la même problématique de réaliser un capteur bénéficiant à la 

fois d'une limite de détection élevée et d'un temps de réponse du microrésonateur rapide, 

nous comparerons deux méthodes de détection possibles pour un microrésonateur optique, 

à savoir la mesure de la variation d'intensité de la raie et la détermination de la variation 

spectrale. En effet, bien que la deuxième méthode ait été initialement adoptée, la première 

méthode, à longueur d'onde fixe, laisse présager un temps de réponse de l'ordre de la 

milliseconde, ouvrant des applications au capteur pour la détection de phénomènes de 

réactions rapides comme l'étude de la réplication de l'ADN. Les études menées dans ce 

chapitre ont abouti à la conception de microrésonateurs de facteur de qualité de l'ordre de 

20000 avec des résonances adaptées à la biodétection. Les différentes étapes de fabrication 

des capteurs optofluidiques sont également décrites dans ce chapitre.  

 

 Dans le chapitre 3, nous présenterons les résultats de détection d'ions cadmium en 

faibles quantités dans l'eau déionisée et dans de l'eau du robinet, via une détection 

spécifique grâce à un ligand de reconnaissance des ions cadmium réalisé par l'équipe d'I. 

Leray au PPSM (Laboratoire de Photophysique et Photochimie Supramoléculaires et 

Macromoléculaires de l'ENS Paris-Saclay). Nous montrerons également la régénération du 

ligand de reconnaissance après injection d'ions cadmium. 

 

Dans le chapitre 4, nous exposerons l'utilisation simultanée de différents 

microrésonateurs pour réaliser un multiplexage de l'information avec des mesures 

différentielles avec une voie de référence impliquant uniquement le solvant pur et des 

mesures en parallèle. Nous verrons, sur des microrésonateurs à surface fonctionnalisée ou 

non fonctionnalisée, l'effet du multiplexage sur la correction de perturbations externes (pics 

de pression, dérive thermique) ainsi que sur la spécificité de notre capteur. Nous verrons 
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comment le multiplexage permet de comprendre en détail les mécanismes de réactions sur 

la surface d'un microrésonateur fonctionnalisé. Nous observerons comment ce multiplexage 

permet de comparer l'efficacité d'accrochage de différents protocoles de fonctionnalisation. 

 

 Enfin, dans l’appendice, nous traiterons de l'analyse simultanée en polarisations TE 

et TM de la réponse optique du capteur pour suivre les changements de conformation de 

molécules à la surface du microrésonateur grâce à une nouvelle architecture de 

microrésonateur. En effet, alors que la lumière n'est capable d'exciter les plasmons de 

surface que dans une seule polarisation (TM), les modes guidés circulant dans les 

microrésonateurs optiques, en particulier dans le cas des microrésonateurs optiques à 

modes de galerie, peuvent être orientés suivant deux polarisations orthogonales entre elles, 

nommées TE et TM. Il s’agit d’un grand avantage pour les microrésonateurs optiques par 

rapport à la SPR pour étudier les changements de conformation d'une molécule greffée sur 

la surface du microrésonateur. Cependant, comme les conclusions de cette étude ne sont 

pas encore bien expliquées, et qu’il n’existe pas de modes purs TE ou TM dans les 

microrésonateurs planaires à modes guidés (mais un mélange imparfait de modes TE et TM), 

nous mettons cette partie dans l’appendice et non dans un chapitre dédié. 
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Chapitre 1 

 

 

 

I. Généralités sur les microrésonateurs optiques 

en anneau et leur application comme 

capteurs optofluidiques 

 

 

 

 

 Les capteurs optiques basés sur l'utilisation de microrésonateurs optiques comme 

transducteurs physiques font l'objet de nombreuses recherches (33,35,36,42). L'échantillon 

à analyser (analyte) est en solution liquide et en contact avec la surface du transducteur. Le 

mécanisme de la détection est basé sur l'interaction entre le champ évanescent de la 

lumière guidée dans le transducteur et l'analyte qui se trouve très près de la surface de ce 

dernier. Ce mode de détection est très sensible grâce au caractère résonant des 

microrésonateurs optiques (cf. I.2.4.c Transducteurs à microrésonateurs optiques ). Il permet 

donc de détecter une très faible concentration d'analyte tout en utilisant un transducteur de 

très faible dimension. La qualité du signal de détection n'est pas affectée par la faible 

quantité d'analyte introduite dans le capteur car le signal est proportionnel à la 

concentration volumique ou à la densité surfacique d'analyte immobilisé sur la surface de 

transducteur (ici un microrésonateur optique) et non pas à la quantité totale d'analyte 

utilisée. Cet avantage permet d'utiliser une très faible quantité d'échantillon et on peut 

descendre à des volumes de l'ordre du nanolitre voire du femtolitre (33,43). Le faible volume 

d'analyte en solution est souvent alimenté et contrôlé durant la procédure d'analyse par des 
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circuits microfluidiques. L'association du composant microphotonique (microrésonateurs 

optiques) au composant microfluidique (circuits microfluidiques pour l'analyte) dans un 

instrument intégré afin d'assurer une procédure d'analyse précise en fonction du temps (le 

monitoring) forme un capteur optofluidique (cf.II.2.1 Description de l’ensemble du capteur 

optofluidique). Ce type de nouveau capteur fait récemment l'objet de recherches intensives 

(44–46). Il trouve ses applications dans la recherche fondamentale et applicative en biologie 

(biocapteurs) et en chimie (chimiocapteurs).  

Intégrés dans un instrument de mesure transportable, ces capteurs pourraient servir au 

diagnostic médical rapide d'une maladie (au chevet du patient, « point of care » en anglais) 

mais également permettre de déceler la présence de polluants dans l'environnement, 

particulièrement dans l'eau potable. L'intérêt de ces biocapteurs optofluidiques réside dans 

leur capacité à détecter des espèces en faibles concentrations, de façon spécifique. 

L'appréciation d'un capteur se fait sur sa précision, sa robustesse, son seuil de détection 

faible, sa sélectivité, son prix modéré et sa facilité d’utilisation, sa polyvalence ainsi que sa 

capacité à enregistrer simultanément plusieurs informations (multiplexage). 

Les travaux réalisés dans cette thèse concernent la réalisation de microrésonateurs à base 

de matériaux polymères et de canaux microfluidiques pour la réalisation de capteurs 

optofluidiques dans la recherche fondamentale et applicative en biologie (biocapteurs) et en 

chimie (chimiocapteurs). Une grande attention a été portée sur le traitement du signal, les 

techniques de mesure afin d'améliorer encore les seuils de détection (plus particulièrement 

la limite de détection, définie ci-après en I.1.6 Limite de détection) de notre capteur ainsi 

que sur l’optimisation des méthodologies de détection, qui doivent être les plus précises et 

les plus rapides possible. Nous avons également cherché à obtenir simultanément 

différentes informations afin de pouvoir affranchir le capteur de perturbations externes de 

mesure (température, pression) et de comprendre de façon plus précise l'attachement de 

molécules cibles sur la surface du transducteur. 

Dans ce chapitre, nous définirons ce qu'est un capteur et ce que sont ses grandeurs 

caractéristiques pour en venir aux capteurs optiques et plus particulièrement aux capteurs 

optiques à base de microrésonateurs polymères. 

I.1 Définition générale d'un capteur et de ses grandeurs caractéristiques 

Un transducteur est un dispositif qui délivre une grandeur physique mesurable (signal 

électrique, optique) à partir d'une grandeur physique que l'on souhaite mesurer (position 

spatiale, vitesse, force, pression, indice de réfraction par exemple). Le capteur est 

généralement composé d'un ou de plusieurs transducteurs, qui convertissent une grandeur 

physique en une autre, ainsi que d'un conditionneur, qui transforme le signal de sortie du 

transducteur en signal électrique. Ce capteur est généralement intégré à un instrument de 

mesure qui affiche ou stocke les données. Cet instrument est conçu pour prélever, parmi un 

ensemble d'évènements possibles, un événement particulier, l'information, qui s’inscrit sur 
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un support physique, le signal. Cette information peut être logique (deux états opposés), 

numérique (valeurs discrètes) ou analogique (valeurs continues). Sur la Figure I 1 est 

représenté un schéma fonctionnel d'un biocapteur typique sans marquage fluorescent à 

détection spécifique dans lequel on distingue clairement les différentes « couches » 

fonctionnelles (fonctionnalisation de la surface du transducteur, transducteur physique et sa 

chaîne de conditionneurs) (47). 

 

Figure I 1. Schéma fonctionnel d'un biocapteur sans marquage fluorescent à détection spécifique typique (47) 

L'utilisation d'un capteur nécessite un étalonnage pour connaître les incertitudes de mesure 

et la fonction de transfert entre la grandeur à mesurer (mesurande, par exemple un indice 

de réfraction) à la grandeur exploitable (signal électrique par exemple). Différents 

paramètres permettent de caractériser un capteur: étendue de mesure, résolution, courbe 

d'étalonnage, linéarité du capteur, temps de réponse, sensibilité, limite de détection. Ceux-ci 

se retrouvent dans le certificat d'étalonnage fourni avec le capteur. Nous énumérons ci-

après les paramètres qui nous ont semblé les plus importants pour caractériser un capteur. 

Ces grandeurs vont permettre de comparer différents capteurs optofluidiques à celui que 

nous présentons, cependant, l'absence de consensus sur les grandeurs caractéristiques peut 

rendre parfois leur comparaison ardue. Il faut néanmoins souligner le travail du Bureau 

International des Poids et Mesures (BIPM), qui propose des définitions précises et normées 

(normes ISO) sur ces grandeurs. Des définitions plus précises se trouvent dans le Vocabulaire 

International de Métrologie(48). 

I.1.1 Résolution de mesure Rm 

Elle correspond à la plus petite variation de la grandeur en sortie détectable par le capteur et 

son instrument associé, pour une certaine probabilité que cette variation ne soit pas du 

bruit. La résolution de mesure tient compte d'un intervalle de confiance. Si le bruit de 

mesure est gaussien, les probabilités qu'un mesurande ne soit pas du bruit sont de 68,3%, 
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95,5% et 99,7% lorsque les résolutions sont déterminées respectivement comme égales à 

l'écart-type de mesure (s), au double de l'écart-type de mesure 2(s) ou au triple de 

l'écart-type de mesure 3(s). Il est à noter qu'il existe une relation antagoniste entre 

résolution et rapidité de la mesure. En effet, il est possible de traiter numériquement le 

signal en sortie afin d'améliorer la résolution du système. En contrepartie, le système 

présentera un temps de mesure plus long et sera moins apte à suivre des phénomènes 

rapides, par exemple la cinétique de réaction des biomolécules. Il est à noter que la 

résolution de mesure dépend non seulement du transducteur mais également de 

l'ensemble de l'instrument de mesure pouvant générer du bruit (par exemple la source 

optique, les photodétecteurs, la stabilisation thermique du transducteur, l'acquisition de 

données).  

I.1.2 Etendue ou dynamique de mesure 

Elle correspond à la valeur absolue de la différence entre les valeurs extrêmes d'un intervalle 

de mesure pour des spécifications données (spécifications de résolution par exemple). Il 

peut s'agir de la plage de la quantité de mesurande qu'un capteur est capable de détecter, 

en tenant compte des modifications éventuelles de ses performances en présence de 

saturation de la détection. 

I.1.3 Courbe d'étalonnage (ou de calibration par anglicisme) 

Elle définit la relation entre grandeur d'entrée et grandeur de sortie du capteur. C'est une 

courbe en régime permanent qui ne donne pas d'informations sur les caractéristiques 

transitoires du capteur. Il peut s'agir d'une courbe qui lie la concentration injectée dans un 

capteur à la grandeur physique en sortie, comme une intensité optique dans le cas d'un 

capteur optique par exemple (cf. Figure I 2). 

 

Figure I 2. Schéma d'une courbe d'étalonnage d'un capteur (49) 

I.1.4 Précision 

La précision est un terme assez difficile à définir. Il est plus aisé de parler d'imprécision liée 

aux erreurs de mesure. On distingue deux types d'erreurs de mesure: les erreurs 

systématiques et les erreurs aléatoires. 
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Les erreurs systématiques sont liées à une autre quantité mesurable et peuvent donc être 

corrigées par un étalonnage de l'instrument de mesure ou par un contrôle des conditions 

environnementales. 

Les erreurs aléatoires sont dues aux bruits de mesure, de différentes natures et à différents 

endroits du transducteur et de l'instrument de mesure: bruit thermique (dans la fluctuation 

thermique de la position de la raie de résonance du microrésonateur (50) et dans les circuits 

électroniques, généré par l'agitation thermique des porteurs de charge), bruit quantique ou 

de grenaille (shot noise en anglais, discontinuité du courant électrique lié à sa nature 

électronique), bruit du laser (en intensité) pour n'en citer que trois sur une longue liste. Pour 

quantifier ces erreurs, on préférera le terme incertitudes (de mesure), proportionnelles à 

l'écart-type. 

I.1.5 Sensibilité S 

La sensibilité S détermine l'évolution de la grandeur de sortie s en fonction de la grandeur 

d'entrée m de mesurande correspondant à une valeur donnée de mesure sur la courbe 

d'étalonnage. Elle est définie comme étant: 

m

s
S






     
(Eq. I 1) 

Elle correspond à la pente de la tangente à la courbe d'étalonnage en un point donné. Dans 

le cas d'un capteur dont la courbe d'étalonnage est linéaire, la sensibilité est égale à la pente 

de la droite et est donc constante quelle que soit la valeur de la grandeur en entrée. Cette 

grandeur, indépendante du bruit de mesure, est une grandeur intrinsèque au transducteur.  

I.1.6 Limite de détection LD 

Elle correspond à la plus petite variation de mesurande détectable par le capteur, pour une 

certaine probabilité que cette variation ne soit pas du bruit. La limite de détection, tout 

comme la résolution, est liée à la rapidité de la mesure. La limite de détection est le rapport 

entre résolution de mesure et sensibilité: 

     (Eq. I 2) 

La limite de détection est donc un paramètre clef pour évaluer la performance de 

l’instrument de mesure et la comparer à celle d'autres instruments de mesure. 

Comme la résolution de mesure, la valeur de la limite de détection tient compte d'un 

intervalle de confiance. 

Pour comparer de façon complète les performances de différents microrésonateurs, la limite 

de détection doit être associée au temps d'analyse, c'est-à-dire la rapidité avec laquelle le 

microrésonateur traduit un stimulus (le mesurande) et l'instrument de mesure le traite pour 

LD =
Rm

S
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en dégager l’information recherchée (par exemple une concentration). En effet, en traitant 

le signal, il est possible d'améliorer la résolution du système, et donc la limite de détection, 

au détriment du temps d'analyse de l'instrument de mesure. 

I.1.7 Rapidité 

La rapidité définit la capacité d'un capteur ou un instrument de mesure à suivre les 

variations temporelles du mesurande. Ce paramètre est très important et ciblera les 

applications possibles du capteur. Par exemple, en biologie moléculaire, les temps de 

réaction sont très divers (cf. Figure I 3) et pour pouvoir suivre la réplication de l'ADN par 

exemple, il faut un temps de réponse intrinsèque (41) du capteur inférieur à la milliseconde. 

 

Figure I 3. Echelle des temps de réaction de différents phénomènes. Nous observons que le phénomène de réplication 
est de l’ordre de 10

-3
 s [Avec l’aimable autorisation de Malcolm Buckle, Laboratoire de Biologie et Pharmacologie 

Appliquée (LBPA) de l’ENS Paris-Saclay] 

I.1.8 Répétabilité & Reproductibilité 

La répétabilité et la reproductibilité caractérisent chacune la capacité d'un système à 

minimiser la variation aléatoire des résultats de mesure. La distinction entre ces deux 

grandeurs réside dans les conditions de mesure de ces variations. Alors que la répétabilité 

mesure la variation des résultats d'une série de mesures dans les mêmes conditions et avec 

le même système (instrument de mesure), la reproductibilité mesure, quant à elle, la 

variation des résultats de plusieurs séries de mesures en modifiant une seule condition 

(observateur, instrument de mesure, méthode de mesure, principe de mesure). Dans notre 

cas, la répétabilité sera calculée pour différentes mesures de la même solution dans les 

mêmes conditions et avec le même capteur. La reproductibilité sera, elle, calculée pour 

différentes mesures de la même solution, dans les mêmes conditions mais avec différents 

capteurs. 

I.2 Présentation des capteurs optiques à onde évanescente 

Le choix du capteur est crucial pour la détection. Il doit être le plus possible isolé ou 

insensible aux perturbations externes (pression, température, champ électromagnétique). 

L'exploitation de la lumière comme support physique de l'information, à la différence de 
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l'électricité, offre des possibilités de mesure dans des endroits à risque ou présentant de 

fortes perturbations électromagnétiques basses fréquences (51), ce qui peut donc permettre 

de déporter certains éléments, par exemple le photodétecteur convertissant le signal 

optique en signal électrique, du lieu de mesure en utilisant de la fibre optique par exemple 

(52). 

I.2.1 Différentes méthodes d’interrogation optique des capteurs 

Les capteurs optiques peuvent détecter différentes grandeurs physiques (pression, humidité, 

position spatiale, accélération, vitesse, température, rotation, détection de fluides, gaz, 

espèces (bio)chimiques). L'onde lumineuse contient différents supports d’informations tels 

que l’amplitude, l’intensité, la polarisation, la phase, la fréquence ou la longueur d’onde qui 

peuvent être exploitées pour concevoir un capteur optique. Différentes méthodes 

d’interrogation optique de la réponse du capteur, adaptées à différents types de 

transduction, ont été utilisées afin d’optimiser les performances du capteur. Nous pouvons 

citer trois méthodes d’interrogation optique typiques : 

  la mesure de la variation de l'amplitude ou de l’intensité lumineuse(52–54) entre 
l'entrée et la sortie d'un capteur, relative à une perturbation sur le capteur. 
 

  la mesure de la variation de phase générée par la présence d'une perturbation sur l'un 

des bras d'un interféromètre provoque une altération de la vitesse de phase de l'onde dans 

ce bras et ainsi une variation de phase entre les deux bras de l'interféromètre(43). La mesure 

de la variation de la phase d'une onde lumineuse guidée dans un microrésonateur peut être 

provoquée par l'interaction avec un analyte comme dans le cas de notre capteur 

optofluidique(40,41). 

  l’interrogation simultanée de la variation de l'amplitude et de la phase d'une onde 

guidée dans un guide d'onde pour en extraire l'information de l'analyte, par exemple par la 

méthode d'interférométrie optique à source de faible cohérence(41). 

I.2.2 Rappels de différentes notions d'optique guidée 

Avant de présenter les microrésonateurs optiques polymères en guide d'onde, il est 

important de rappeler quelques notions d'optique guidée. 

I.2.2.a Modes guidés et indice effectif 

La propagation de l’onde optique guidée dans le guide d’onde est spécifique et conditionnée 

par la structure du guide d'onde, à savoir son profil d'indice, sa dimension et sa géométrie. Il 

existe donc, selon différentes structures de guide d'onde, différents modes de propagation. 

On parle alors de modes guidés et de guides monomodes ou multimodes. 

Un mode guidé est défini comme étant une distribution transverse de l'onde optique dont 

les profils d'amplitude et de polarisation restent constants le long de la direction de 

propagation (41,49). Ces modes sont caractérisés par une constante de propagation  
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propre au mode. La constante de propagation représente le taux de variation de la phase 

d'un mode guidé par unité de longueur de propagation. Si la distance de propagation d'un 

mode dans un guide d'onde optique est z et sa phase est Ø(t,z), la constante de propagation 

du mode s'exprime: ∂Ø/∂z. Nous observons donc un lien direct entre la constante de 

propagation d'un mode et sa vitesse de phase. Le guide d'onde optique est un milieu 

optique spatialement inhomogène dont les caractéristiques sont imposées par sa structure. 

Comme indiqué précédemment, la constante de propagation d'un mode dépend de la 

structure du guide d'onde optique dans lequel il est propagé. Etant donné que l'indice d'un 

milieu optique est défini comme le rapport entre la constante de propagation de l'onde 

optique se propageant dans ce milieu et celle dans le vide (k = 2/, où  est la longueur 

d'onde optique dans le vide), le guide d'onde optique possède également son indice propre 

qui est l'indice effectif du mode guidé. La constante de propagation  et l’indice effectif du 

mode guidé neff sont liés par la définition : 

effeff knn 





2
      (Eq. I 3) 

Rappelons que l'indice effectif du mode guidé est propre à ce mode et dépend de la 

structure du guide. Lorsque le mode change, son indice effectif change aussi. Les indices 

effectifs des modes guidés peuvent être calculés par différentes méthodes (par exemple, la 

méthode des indices effectifs). 

I.2.2.b Ondes évanescentes 

Lors de la réflexion totale interne de l'onde sur les parois du guide d'onde, celle-ci est 
réfléchie dans le guide mais une partie de l'amplitude de l'onde électromagnétique pénètre 
dans le milieu extérieur, c'est l'onde évanescente (cf. Figure I 4). Cette onde est créée hors 
du guide et son amplitude diminue exponentiellement à mesure qu'elle s'éloigne dans le 
milieu environnant (d'indice de réfraction n2 sur la figure). La profondeur de pénétration de 
cette onde évanescente dans le milieu moins dense dépend de la structure du dioptre 
optique et de la longueur d'onde, elle peut varier entre une centaine de nanomètres 
jusqu'au micromètre. 
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Figure I 4. Simulation d'une onde évanescente après réflexion totale interne réalisée à partir du logiciel Octave et au 
programme Fieldoctave (55) . On observe la propagation et la diminution exponentielle de l'onde dans le milieu 
environnant caractérisé par un indice de réfraction n2. On observe également un léger effet de Goos-Hänchen 
phénomène optique dans lequel une lumière polarisée linéairement subit un décalage latéral après réflexion totale 
interne. 

L'origine physique de l'onde évanescente en optique réside dans la nécessaire continuité des 

champs électromagnétiques à l'interface de différents milieux optiques. L'onde évanescente 

est une onde surfacique. Et si l'onde incidente sur le dioptre se déplace le long de l'interface 

(comme dans le cas d’un guide d'onde optique) suivant la direction de propagation dans le 

guide, l'onde évanescente se propage suivant la même direction et à la même vitesse de 

phase que l'onde incidente. 

I.2.2.c Polarisations TE et TM 

Pour une onde électromagnétique, les champs électrique et magnétique oscillent dans des 

directions différentes. La polarisation de la lumière décrit, par convention, la vibration du 

champ électrique. Si ce champ oscille dans une seule direction, on parle de polarisation 

rectiligne. 

Pour un dioptre plan, on définit deux polarisations rectilignes orthogonales entre elles, les 

polarisations transverse électrique (TE) et transverse magnétique (TM). La polarisation TE 

présente un champ électrique perpendiculaire au plan d'incidence (Figure I 5 (a)) et la 

polarisation TM un champ électrique parallèle au plan d'incidence (Figure I 5 (b)). Dans un 

milieu isotrope non confiné, les indices correspondants aux polarisations TE et TM sont 

identiques. Si le matériau concerné présente une anisotropie d’indice, de par sa structure 

(cristalline par exemple) ou à la suite de contraintes exercées sur le matériau selon un axe 

particulier la réponse optique n’est pas la même selon les polarisations TE ou TM 

(biréfringence). 
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Figure I 5. Définition de la polarisation TE (a) et TM (b) pour un dioptre plan (d'après (49)) 

I.2.2.d Décalage de phase induit par la réflexion totale interne (40,41) 

La réflexion totale interne produit un décalage de phase entre l'onde réfléchie et incidente. 

L'expression de ce décalage de phase peut s'exprimer grâce aux équations de Fresnel à la 

fois en polarisation TE et TM. Le décalage de phase après réflexion dépend donc de la 

polarisation, de l'angle d'incidence ainsi que de l'indice de réfraction du matériau sur lequel 

l'onde se réfléchit. L'onde réfléchie, au travers de ce décalage de phase, porte donc une 

information sur le milieu environnant le guide. Pour une onde polarisée 

perpendiculairement au plan d'incidence (onde TE) par exemple, et un angle d'incidence 

supérieur à c (réflexion totale interne), nous avons alors l'expression du coefficient de 

réflexion en amplitude rTE qui s'exprime comme suit : 
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(Eq. I 4) 

 

Figure I 6. Réflexion totale interne sur un dioptre plan (d'après (49)) 

La réflexion étant totale,
 
r
TE

 = 1, et la puissance transmise dans le milieu d'indice n2 est 

nulle. Il n'y a donc pas de puissance perdue dans l'onde évanescente. Le coefficient 

(a) (b) 
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complexe rTE peut être exprimé sous la forme TEj

TE er


 où TE est le décalage de phase 

après la réflexion. Nous avons alors :  

)sin(

)(cos
arctan2

1

2

2

22

1






n

nn
TE




           
(Eq. I 5) 

Après réflexion totale interne, le décalage de phase et donc la vitesse de phase du mode de 

l'onde guidé, sa constante de propagation et son indice effectif dépendent également de 

l'indice n2 du milieu environnant. Nous avons une expression similaire mais non identique 

pour une onde polarisée TM.  

I.2.3 Techniques de détection optique 

Pour les capteurs optiques dont le transducteur consiste à convertir un mesurande en signal 

optique, on peut séparer en deux groupes les techniques optiques de détection : techniques 

optiques avec marquage fluorescent et sans marquage fluorescent. 

I.2.3.a Détection avec marquage fluorescent 

La détection par fluorescence consiste à accrocher un marqueur fluorescent, le fluorophore 

ou fluorochrome, sur la molécule à détecter. Ce marqueur absorbe l’onde excitatrice 

provenant d’une source ultra-violette (UV) ou visible et la restitue, à une autre longueur 

d'onde (onde émise). L'analyse de cette émission, due à la fluorescence, permet de 

quantifier la concentration de molécules sur une surface. La limite de détection de ces 

systèmes peut atteindre quelques centaines de fg/mL (100 fg/mL dans (44) et (57) pour 

détecter respectivement des anticorps monoclones de souris et des anticorps anti-PSA). 

Cette détection présente cependant quelques inconvénients : 

  la nécessité d'utiliser un montage de fluorescence, avec des filtres de séparation 

des lumières d'émission et d'excitation. Ce type de montage est coûteux et ne se prête pas à 

la détection sur le terrain. Néanmoins, un capteur à fluorescence récemment développé, 

associant la microfluidique à des fibres optiques, permet de constituer un capteur 

transportable pour des mesures in-situ (28). 

  la modification de la structure de la molécule à étudier lorsque celle-ci est 

fonctionnalisée par un marqueur fluorescent (méthode invasive). 

  la présence de substances parasites qui diminuent l'intensité de fluorescence 

(phénomène de quenching) ou fluorescent elles-mêmes, créant un bruit de fond important. 

Des substances parasites peuvent également altérer l'intensité de l'émission des marqueurs 

fluorescents par réaction photochimique lors de l'exposition lumineuse (phénomène de 

photoblanchiment). Ces interactions parasites peuvent également contribuer à la 

dénaturation de la molécule à étudier. 
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I.2.3.b Détection sans marquage fluorescent 

Les capteurs sans marquage fluorescent, contrairement aux méthodes présentées dans le 

paragraphe précédent, présentent l'avantage important de pouvoir étudier la molécule non 

modifiée. Différentes méthodes de détection sans marqueurs fluorescents sont déjà 

industrialisées comme la résonance de plasmon de surface (SPR et SPRI) avec des limites de 

détection de l'ordre de quelques pg/mL (par exemple, A. Naimushin et al.(58) ont annoncé 

une limite de détection d’entérotoxine de staphylocoques dorés de 2,8 pg/mL). Récemment, 

l'utilisation de microrésonateurs optiques comme transducteurs dans les capteurs optiques 

sans marquage fluorescent a été très bien développée (33,35,36,42,43). L'avantage de cette 

méthode réside dans la possibilité de détecter une molécule cible dans son état naturel, sans 

aucune altération par le greffage de fluorophore sur celle-ci. D'autre part, la méthode de 

détection sans marquage fluorescent est l'unique méthode permettant un suivi quantitatif 

en temps réel de mesure cinétique d’une réaction (bio)chimique (33). Comme présenté dans 

la partie suivante, certains capteurs optiques sans marquage fluorescent utilisent le 

mécanisme de détection par la mesure de variation d'indice de réfraction optique de 

l'analyte induite par interaction moléculaire, qui est directement liée à la concentration 

volumique ou à la densité surfacique moléculaire et non pas à la quantité totale de molécule 

cible comme dans la méthode de fluorescence (43). 

I.2.4 Capteurs sans marquage à champ évanescent optique 

Le décalage de phase induit par la réflexion totale interne (cf. I.2.2.c Polarisations TE et TM) 

peut être exploité pour une utilisation capteur. En pratique, pour pouvoir exploiter ce champ 

évanescent optique comme support physique d'information dans les capteurs, on utilise des 

guides d'onde optique. Dans un guide d'onde optique l'onde évanescente est surfacique et 

se propage à la même vitesse de phase que son mode guidé le long du guide. Un analyte 

(appelé un mesurande du capteur) situé très près de la surface du transducteur à guide 

d'onde optique induit le décalage de phase de l'onde guidée via l'interaction onde 

évanescente-analyte. Un changement de l'indice n2 de la couche de confinement supérieure 

du guide d'onde ou de la géométrie de cette couche (forme, épaisseur ou densité de la 

couche moléculaire immobilisée sur la surface du guide d'onde) induit un décalage de phase 

 de l'onde réfléchie. Si l'on peut mesurer précisément ce décalage de phase sur le signal 

optique de transduction à la sortie du guide d'onde optique, on peut remonter précisément 

le changement de la propriété optique de la couche de confinement supérieure du guide 

d'onde (c’est-à-dire de l’analyte), par exemple la valeur de l'indice n2. 

Les capteurs sans marquage fluorescent à champ évanescent optique bénéficient de très 

bonnes limites de détection, de l'ordre de n2 = 10-7 RIU (unité d'indice de réfraction) (43) ; 

ce qui montre que ces capteurs peuvent être utilisés pour mesurer de très faibles variations 

de mesurande. Outre leur utilisation évidente comme réfractomètre (pour la mesure de 

faibles variations d'indice de réfraction d'un milieu par rapport à un milieu référent dont 

l'indice de réfraction est connu), ces capteurs peuvent quantifier tout phénomène qui a un 
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effet sur l'indice de réfraction de la couche de confinement, comme la présence d’un analyte 

sur la surface du capteur (dans le cas de bio- et chimiocapteurs). 

 Pour les capteurs à champ évanescent optique on distingue deux types de détection 

quantitative de la présence d'un analyte dans un échantillon à analyser : la détection 

homogène et la détection surfacique. 

I.2.4.a Détections homogène et surfacique 

En détection homogène, on immerge le transducteur dans une solution à étudier (cf. Figure I 

7). Les molécules présentes dans la solution modifient l'indice de réfraction de la couche de 

confinement supérieure (superstrat) du transducteur, qui est ici un guide d’onde optique. Ce 

changement d'indice modifie l'indice effectif du mode guidé, lié à l'indice du superstrat, et 

induit donc une modification des paramètres caractéristiques (intensité, phase) du signal de 

transduction à la sortie du guide. En mesurant précisément cette modification 

caractéristique on peut remonter à la quantité de molécules cibles dans la solution via la 

courbe d'étalonnage du capteur. 

 

Figure I 7. Principe de la détection homogène pour un capteur à onde évanescente 

En détection surfacique, la surface du microrésonateur est fonctionnalisée (cf. II.2.1.e 

Fonctionnalisation des microrésonateurs) : un ligand de reconnaissance (ou récepteur) 

spécifique à une molécule cible est greffé sur la surface du microrésonateur (cf. Figure I 8). 

Lors de l'injection de la solution à étudier, la molécule cible s'attache sur le ligand via une 

réaction chimique spécifique. Les molécules immobilisées (détection surfacique) sur la 

surface du transducteur et celles présentes en solution (détection homogène) modifient 

l'indice effectif du mode guidé et induisent donc une modification de paramètres 

caractéristiques (intensité, phase) du signal de transduction à la sortie du guide d'onde 

optique. Après rinçage de la surface du microrésonateur, les molécules présentes en 

solution sont éliminées et l'effet de la détection homogène est supprimé, mais les molécules 

immobilisées sur le ligand de reconnaissance par une liaison forte (liaison covalente ou 

attachement par au moins deux liaisons de coordination) restent fixées sur le 
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microrésonateur et produisent un décalage des valeurs des paramètres caractéristiques 

(intensité, phase) du signal de transduction à la sortie du guide d'onde optique. 

 

Figure I 8. Principe de détection surfacique pour un capteur à onde évanescente 

Nous étudions maintenant le mécanisme physique de conversion d'un événement à mesurer 

dans la solution d'analyte en une modification de paramètres caractéristiques du signal de 

transduction, qui représente la signature mesurable de cet événement, à la sortie d'un 

capteur à champ évanescent optique. Nous nous intéressons aux transducteurs à base de 

guides d'onde optiques aux caractères non-résonant et résonant. 

I.2.4.b Transducteurs à guides d'onde optiques non-résonants (49) 

Nous rappelons que la phase d'un mode guidé dans un guide d'onde est affectée par le 

changement de son indice effectif, car nous avons :  = kneff où  et neff sont 

respectivement sa constante de propagation et son indice effectif, k est le nombre d'onde 

dans le vide. Notons aussi que l'indice effectif du mode guidé est fonction de la structure du 

guide d'onde (géométrie, profil d'indice) dans lequel il se propage. Lorsque se produit un 

changement de la structure du guide, qu’il s’agisse de sa géométrie (sa dimension, sa forme) 

ou de son profil d'indice (l'indice de réfraction de la couche de confinement supérieure du 

guide par exemple), il en résulte un changement correspondant de l'indice effectif du mode 

guidé, et donc de sa constante de propagation (), et par là de sa phase. Un capteur à 

champ évanescent optique sans marquage utilise un guide d'onde optique dont la couche de 

confinement supérieure est constituée par la solution d'analyte, dont les propriétés optiques 

varient en fonction de la concentration. Toute variation de concentration d'analyte (en 

volume et en surface du guide d'onde) induit un changement de l'indice de réfraction de 

cette couche de confinement supérieure : n2 = f(concentration d'analyte). En général, l'indice 

de la solution d'analyte est complexe et peut être représenté comme égal à : 

     
 
n

2
 = n

2r
 + jn

2i
      (Eq. I 6) 

où n2r et n2i sont respectivement les parties réelle et imaginaire de l'indice de réfraction de 

solution d'analyte. La partie réelle n2r représente l'indice de réfraction de la solution 
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d'analyte tandis que la partie imaginaire n2i représente la perte optique par absorption lors 

de l'interaction entre l'onde évanescente optique et la solution d'analyte. L'indice effectif 

d'un mode guidé, dont l'onde évanescente est en interaction avec la solution d'analyte qui 

constitue la couche de confinement supérieure du guide, possède par conséquent une forme 

complexe telle que : 

 
n

eff
 = n

effr
 + jn

effi
         (Eq. I 7) 

où neffr and neffi sont respectivement les parties réelle et imaginaire de l'indice effectif du 

mode guidé. Ces deux composantes de l'indice effectif vont modifier le comportement de la 

constante de propagation () du mode guidé et par conséquent sa phase. Nous pouvons 

écrire alors : 

      = ’ + j’’      (Eq. I 8) 

où ' et " sont respectivement les parties réelle et imaginaire de la constante de 

propagation du mode guidé. La partie réelle ' de la constante de propagation est associée à 

un changement de phase tandis que la partie imaginaire " est reliée à l'atténuation de 

l'amplitude (et par conséquent de l'intensité) du mode guidé, due à l'absorption par la 

solution d'analyte de l'onde évanescente optique. En effet, le champ optique du mode 

guidé, se propageant dans le guide d'onde suivant la direction z, a pour expression : 

         (Eq. I 9) 

où est la fonction d'enveloppe du mode,  sa constante de propagation et  la 

fréquence angulaire optique. Le facteur de phase spatial du mode guidé dans le guide 

d'onde optique est représenté par le terme exp(jz) où z est la distance de propagation du 

mode guidé. Nous avons donc : 

 )''exp()'exp())'''(exp()exp( zzjzjjzj            (Eq. I 10) 

Nous observons que le changement en intensité (proportionnel à )''exp( z ) et en phase 

(proportionnel à )'exp( zj ) du signal de transduction à la sortie du guide d'onde optique est 

la conséquence directe de l'interaction entre le champ évanescent optique et la solution 

d'analyte, en ne tenant pas compte d'autre pertes optiques par la propagation dans le guide 

d'onde. L'interrogation optique des capteurs sans marquage à base de guides d'onde 

optiques est alors fondée sur la mesure de changement en intensité et en phase du signal de 

transduction qui est proportionnel à la concentration d'analyte dans la couche de 

confinement supérieure du guide d'onde. Dans les applications des capteurs sans marquage 

à base de guides d'onde optiques, on peut exploiter soit la partie réelle soit la partie 

imaginaire de la constante de propagation du mode guidé soit les deux en même temps pour 

détecter la signature spécifique de l'analyte présente dans le signal de transduction à la 

sortie du guide (59,60). 
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Pour les capteurs sans marquage à champ évanescent optique basés sur les guides d'onde 

optiques, la mesure de l'interaction lumière-analyte joue un rôle crucial dans la 

détermination de la sensibilité et par conséquent pour la détection limite du capteur. Or, le 

signal de détection augmente le long du guide d'onde tant que l'interaction lumière-analyte 

existe. Donc, plus la longueur d'interaction lumière-analyte est grande plus la détection 

limite est performante. On a donc besoin d'un guide d'onde optique le plus long possible 

pour jouer le rôle de transducteur. Par conséquent, pour obtenir une interaction lumière-

analyte efficace en vue d’une sensibilité maximale, on doit augmenter la longueur du guide 

et la quantité d’analyte (33). C'est la limite fondamentale des capteurs à guide d'onde 

optique. 

 Mais peut-on obtenir une interaction lumière-analyte efficace tout en réduisant la 

dimension totale du guide d'onde optique et la quantité d'analyte nécessaire? La réponse 

est affirmative et la solution se trouve dans l'utilisation des microrésonateurs optiques. 

I.2.4.c Transducteurs à microrésonateurs optiques (49) 

 

 
Figure I 9. Schéma de la détection du capteur à champ évanescent utilisant un microrésonateur optique : (a) Détection 
homogène, (b) Détection surfacique 

On peut obtenir une meilleure longueur d'interaction lumière-analyte en utilisant des 

microrésonateurs optiques à guide d'onde. Le principe de détection par champ évanescent 

optique reste le même que pour les guides d'onde optique. Dans les microrésonateurs 

optiques, l'onde est guidée dans un circuit en boucle, dans lequel la lumière se propage 

suivant des trajets fermés sur eux-mêmes le long de la boucle (cf. Figure I 9). Il est possible 

d'obtenir un trajet optique très long avec un microrésonateur optique de faible dimension 

grâce à sa propriété de résonance. Le mécanisme de détection est basé sur la mesure du 

changement de l'indice effectif du mode guidé circulant dans le microrésonateur, induit par 
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l'interaction entre le champ évanescent optique et l’analyte dont la molécule cible est 

présente soit dans le volume de solution soit sur la surface du microrésonateur. Cette 

mesure s'effectue sur le signal optique de transduction qui est la réponse optique du 

microrésonateur. 

Le mécanisme de confinement et de propagation des modes dans les microrésonateurs 

optiques est basé sur la réflexion totale interne optique, que ce soit par le guidage en mode 

guidé ou en mode de galerie (whispering gallery mode en anglais). Dans n'importe quelle 

configuration de microrésonateur, l'onde optique se propage à l'intérieur du résonateur ou 

de la cavité suivant des trajets optiques fermés. Quand une onde optique fait un tour dans le 

résonateur, elle revient au point initial de propagation et rencontre une onde optique 

incidente. C'est un processus de contre-réaction optique. La superposition de l'onde de 

retour et de l'onde incidente peut créer une interférence optique si la condition d'accord de 

phase entre elles est satisfaite. Par conséquent, il existe une onde stationnaire à l'intérieur 

du résonateur. C'est le phénomène de résonance optique. La condition d'accord de phase 

optique impose la condition de résonance du résonateur. 

Rappelons que le transducteur à microrésonateur optique est fondé sur le même principe de 

détection que celui d’un transducteur à guides d'onde optique non-résonants, à savoir la 

transduction de la variation de l'indice effectif d'un mode guidé dans le microrésonateur 

induite par l'interaction onde évanescente-analyte. Comme dans le cas du guide d'onde 

optique rectiligne, la constante de propagation du mode guidé  a deux composantes ' et 

" qui caractérisent le changement de la vitesse de phase et de l'intensité du mode guidé 

lors de l'interaction onde évanescente-analyte. Nous retrouvons donc ces deux 

caractéristiques (phase et intensité) dans le signal de transduction à la sortie du 

microrésonateur comme la signature de la présence d'analyte dans l'environnement du 

microrésonateur. Si l'absorption de la solution d'analyte ou de la molécule cible à détecter 

reste négligeable, à savoir 0''  ou 1)''exp(  z , la signature spécifique sur le signal de 

transduction du microrésonateur ne concerne que la variation de phase du mode guidé 

induite par l'interaction onde évanescente-analyte. 

1- Configurations de microrésonateurs optiques 

En optique guidée planaire, il y a au moins deux configurations possibles pour créer les 

microrésonateurs optiques : la cavité Fabry-Pérot en guide d'onde et le micro-anneau en 

guide d'onde. Le microrésonateur planaire à cavité Fabry-Pérot est constitué d’un guide 

d'onde rectiligne sur lequel sont inscrits deux miroirs de Bragg (DBR - Distributed Bragg 

Reflector) pour créer une contre-réaction optique (cf. Figure I 10 (a)). Par réflexion sur ces 

deux miroirs, le mode guidé réalise des trajets fermés multiples entre ces deux miroirs et si 

la condition de résonance est satisfaite, la réponse optique de cette cavité présente des 

caractéristiques résonantes. Dans la configuration planaire ou intégrée de microrésonateurs 

à micro-anneau le résonateur est constitué de deux guides d'onde séparés. Un guide 

rectiligne (bus waveguide en anglais) permet d'acheminer l'onde guidée de l'entrée du guide 
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au couplage avec le micro-anneau qui joue le rôle de cavité résonante et d'extraire une 

partie du mode guidé circulant dans la cavité vers la sortie du guide. Le guide rectiligne 

permet donc l’injection de l'onde optique guidée dans la cavité de résonance et la 

récupération de l'onde guidée de la cavité pour la détection (cf. Figure I 10 (b)). 

 

 

Figure I 10. Structure (a) d'un microrésonateur planaire à planaire à cavité Fabry-Pérot en polymère réalisé au LPQM et 
(b) d’un microrésonateur à micro-anneau circulaire 

 

Figure I 11. Schéma du microrésonateur planaire à micro-anneau circulaire 

L'injection de l’onde guidée dans la cavité résonance est réalisée par le couplage de l'onde 

évanescente du guide rectiligne vers le guide de micro-anneau. L'extraction du mode guidé 

de la cavité vers le guide rectiligne se réalise également par le couplage de l'onde 

évanescente de la cavité vers ce guide. L'efficacité de ce couplage par onde évanescente 

dépend entre autres de l'écart spatial (gap en anglais) (cf. Figure I 18) entre le guide 

rectiligne et le guide du résonateur en anneau. La condition de résonance est satisfaite 

lorsque la circonférence effective L du micro-anneau (cf. Figure I 11) ou bien la longueur du 

(a) 

(b) 
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trajet bouclé de mode guidé est égale à une valeur multiple de la longueur d'onde optique 

dans ce milieu. Cette condition se traduit par une distribution quasi-périodique de raies de 

résonance de forme lorentzienne en fonction de la longueur d'onde optique. La réponse 

optique d'un microrésonateur optique est représentée par la distribution de son intensité 

transmise à la sortie du guide rectiligne en fonction de la longueur d'onde (cf. Figure I 12). 

Par sa dépendance en longueur d'onde, cette réponse optique est également appelée la 

réponse spectrale du microrésonateur. On peut aussi représenter sa réponse spectrale en 

transmission par le rapport des intensités avant (Iin) et après le microrésonateur (Iout) : 

)(

)(
)(






in

out

I

I
T      (Eq. I 11) 

 

Figure I 12. Réponse spectrale d'un microrésonateur 

Notons que chaque mode guidé dans le microrésonateur a sa réponse spectrale.  

2- Evaluation des performances spectrales d'un microrésonateur 

Outre les grandeurs caractéristiques des capteurs introduites en I.1 Définition générale d'un 

capteur et de ses grandeurs caractéristiques, il est possible de comparer différents 

microrésonateurs en analysant la réponse optique (spectrale) de chacun d’eux. Cette 

réponse optique correspond à la transmission, c'est-à-dire le rapport entre l’intensité en 

sortie du microrésonateur et l’intensité en entrée, en fonction de la longueur d'onde ou de 

la fréquence. 

Trois paramètres se détachent pour caractériser, comparer et optimiser les performances 

des microrésonateurs (visibles en Figure I 13) : 

  le facteur de qualité Q d'une raie de résonance du microrésonateur représente la 

capacité du mode résonant à emmagasiner de l'énergie. Il peut donc s'exprimer comme le 

rapport de l'énergie emmagasinée Eemmagasinée sur l'énergie dissipée par période d'oscillation 

du champ optique de mode guidé Edissipée par période dans le microrésonateur : 

   
            

                     
        (Eq. I 12) 

Cette grandeur permet donc de caractériser les pertes optiques dans le microrésonateur. 

FSR 
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Le facteur de qualité représente le nombre nécessaire de périodes d'oscillation du champ 
optique pour que l'énergie emmagasinée dans la cavité diminue à 1/e (≈ 37%) de la valeur 

initiale(33). Cette grandeur permet donc de caractériser les pertes optiques dans le 

microrésonateur. Pour les valeurs de Q  1, quand la réponse spectrale du microrésonateur 
est mesurée en longueur d'onde optique, son facteur de qualité à une longueur d'onde de 

résonance res peut s'exprimer par (cf. Annexe 3): 

FWHM
Q


       (Eq. I 13) 

où est la longueur d'onde du pic de résonance et FWHM la largeur à mi-hauteur de la raie. 

  la finesse de la raie F se calcule par l'expression : 

       (Eq. I 14) 

où FSR est l'intervalle spectral libre, c'est-à-dire, la distance spectrale typique entre deux pics 

de résonance consécutifs (période de la réponse spectrale). 

  le contraste de raie de résonance caractérise la profondeur d'une raie de résonance et 
est défini comme étant: 

minmax

minmax

TT

TT
C




          (Eq. I 15) 

où Tmax et Tmin sont respectivement la transmission maximale et minimale de la réponse 
spectrale du microrésonateur (cf. Figure I 13). Le taux d'extinction ER est une grandeur 
proche, qui mesure en décibel le rapport entre les valeurs maximale et minimale de la 
transmission: 

    









min

maxlog10)(
T

T
dBER              (Eq. I 16) 

Ce paramètre caractéristique et le facteur de qualité sont les deux caractéristiques 

importantes qui représentent la qualité d'une raie de résonance du microrésonateur, utilisée 

en tant que transducteur optique pour les applications de capteur. La Figure I 13 résume les 

différentes grandeurs caractéristiques obtenues par l’étude de la réponse optique d’un 

microrésonateur optique. 

F =
FSR

FWHM
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Figure I 13. Courbe de transmission et ses grandeurs caractéristiques 

3- Longueur d’interaction effective 

Contrairement aux guides d'onde optique non résonants, dans les capteurs à champ 

évanescent optique à base de microrésonateurs optiques, la longueur effective d'interaction 

lumière-analyte n'est plus définie par la longueur géométrique de la structure mais par le 

nombre de tours de l'onde guidée circulant dans la cavité que le microrésonateur peut 

supporter. Cette longueur effective d'interaction se définit donc mieux par les pertes 

optiques dans la structure que par la longueur géométrique de la cavité. Plus les pertes 

optiques seront faibles, plus l'énergie emmagasinée dans l'onde sera élevée par rapport à 

l'énergie dissipée. On peut définir alors la longueur d'interaction effective Leff réalisée dans 

un microrésonateur comme une fonction de son facteur de qualité Q (43) : 

      
eff

res

eff
n

Q
L





2
      (Eq. I 17) 

où res est la longueur d'onde de résonance et neff est l'indice effectif du mode guidé dans le 

microrésonateur. On observe alors que plus le facteur de qualité des microrésonateurs est 

important, plus ceux-ci présentent une longueur d'interaction lumière-analyte élevée.  

N.B. Les paramètres caractéristiques d'un microrésonateur (FSR, FWHM, Q, C) sont propres à 

un mode guidé de ce microrésonateur. A cause de la dispersion modale dans les guides 

d'onde optiques, ces paramètres caractéristiques ne sont pas identiques sur toute la gamme 

spectrale de la réponse optique de microrésonateur pour un mode guidé donné. D'autre part, 

à cause de la biréfringence modale dans les guides d'onde optiques, ces paramètres 

caractéristiques sont différents pour les polarisations TE et TM pour un mode guidé se 

propageant dans le microrésonateur. Un choix judicieux de la région spectrale ainsi que de la 

polarisation la mieux adaptée pour optimiser le transducteur du capteur est une tâche 

cruciale dans la recherche de performance du capteur.  
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4- Principe de détection des capteurs à base de microrésonateurs optiques 

Le mécanisme de conversion dans ce type de capteur est basé sur la transduction de la 

variation de vitesse de phase (par la composante ' de la constante de propagation) et de 

l'intensité (par la composante " de la constante de propagation) (cf. I.2.4.b Transducteurs à 

guides d'onde optiques non-résonants ) d'un mode guidé circulant dans le résonateur, 

induite par l'interaction entre son onde évanescente et l'analyte qui se trouve très près de la 

surface du microrésonateur. Le principe de la détection de ce type de transducteur est la 

détection du changement de paramètres caractéristiques (intensité, phase ou longueur 

d'onde de résonance) dans sa réponse spectrale. Si nous supposons que l'absorption de la 

solution d'analyte est négligeable( 0''  ou 1)''exp(  z ), la détection ne concerne que 

la mesure de la variation de phase du mode guidé. Cette variation se traduit par une 

signature sur sa réponse spectrale : le déplacement des pics de résonance (cf. Figure I 14).  

Nous pouvons donc exploiter cette signature pour mesurer l'analyte (sa présence et sa 

quantité). 

Le retard de phase après un tour de cavité d'une onde de longueur d'onde s'exprime 

comme : 

LNL eff





2


        
(Eq. I 18) 

où L est la circonférence moyenne de la cavité,  la constante de propagation et Neff l'indice 

effectif du mode guidé. 

Un minimum de transmission de la réponse optique correspond à une valeur de  multiple 

de 2minmoù m est un entier, cf. II.1.1 Modèle analytique de la propagation des 

ondes guidées dans le microrésonateur). Si res est la longueur d'onde d'un pic de résonance 

et Neff,res son indice effectif, à résonance nous avons alors la relation suivante : 

resreseff mLN ,         
(Eq. I 19) 

La conséquence directe de cette relation est que la variation de la position de la résonance 

m est proportionnelle à la variation de l'indice effectif à la résonance Neff,res (40) : 

res

res

reseff

reseff

N
N 




,

, 

            

(Eq. I 20) 

Cette relation est centrale pour comprendre le principe de détection des capteurs à champ 

évanescent utilisant des microrésonateurs optiques. Une variation d'indice effectif, due à 

une variation d'indice de réfraction d'une solution à la surface du microrésonateur - ou la 

fixation d’un analyte sur le microrésonateur - provoque un décalage spectral de tous les pics 

de résonance du microrésonateur vers les longueurs d'onde élevées (red shift). On observe 
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également que plus la longueur de la cavité est élevée, plus le décalage spectral sera élevé 

pour le même changement d'indice effectif. 

 

Figure I 14. Illustration du principe de détection pour un microrésonateur optique en anneau 

5- Méthodes d'interrogation optique 

Il y a deux principales méthodes d'interrogation optique d'un capteur à champ évanescent 

utilisant un microrésonateur optique, basées sur le déplacement des pics de résonance dans 

la réponse spectrale du microrésonateur : la mesure du décalage spectral  de la raie 

transductrice et la mesure de la variation d'intensité I de cette raie à une longueur d'onde 

fixe de la réponse spectrale du microrésonateur. Ces variations sont provoquées par la 

présence d'un analyte dans l'environnement très proche de la surface de ce dernier (cf. 

Figure I 14). Ces deux grandeurs caractéristiques du capteur (m, I) représentent la 

signature spécifique de la présence de l’analyte et permettent de déterminer sa 

concentration, ou sa densité surfacique immobilisée sur la surface du microrésonateur. 

Notons que la variation d'intensité I à une longueur d'onde fixe ne correspond pas ici à 

l'absorption de la solution d'analyte, mais simplement à une signature de la variation de 

phase du mode guidé (concernant la variation de la composante réelle ' de sa constante de 

propagation) en présence d'analyte. Ces grandeurs sont mesurées par rapport à une valeur 

de référence correspondant à une solution de référence qui ne contient pas d'analyte 

(courbe de résonance en couleur rouge sur la Figure I 10). Il est donc à noter que les 

capteurs à champ évanescent utilisant des microrésonateurs optiques ne sont pas des 

capteurs absolus mais relatifs, en ce sens qu'ils ne mesurent pas un mesurande sur une 

échelle physique absolue mais produisent un signal qui représente la différence entre le 

mesurande et une référence. 

En pratique, pour pouvoir mesurer le décalage spectral  de la raie transductrice, il faut 

utiliser une source optique accordable en longueur d'onde pour enregistrer différentes 

réponses spectrales du microrésonateur en balayant la longueur d'onde du signal d'entrée. 

Par ce fait, le temps de réponse intrinsèque du capteur est conditionné par la vitesse de 

balayage en longueur d'onde de la source accordable. En revanche, pour la mesure de 

variation d'intensité I à une longueur d'onde fixe nous n'avons pas besoin d'une source 

accordable, mais d’une source bien stabilisée en longueur d'onde et en intensité. Le temps 
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de réponse intrinsèque du capteur dans ce dernier cas est conditionné uniquement par le 

temps d'acquisition et de traitement du signal à partir de la réponse spectrale du 

microrésonateur. 

Dans le cas où il y a une absorption de l’onde évanescente dans la solution d'analyte  

( 0''  ou 1)''exp(  z ), dans une fenêtre spectrale de la réponse du microrésonateur, 

nous obtenons alors sur le signal de transduction non seulement la variation de phase mais 

aussi la variation d'intensité du mode guidé. La mesure du signal de transduction devient 

complexe, car il y a une superposition de deux signatures différentes qui ne sont pas 

forcément séparables. Si la solution d'analyte présente une absorption à large bande par 

rapport à la fenêtre spectrale de la source optique accordable (par exemple dans le cas de 

l'absorption de l'eau autour de 1550 nm (61)), cette absorption n’est pas gênante pour la 

détection de la variation de phase dans le signal de traduction tant qu'elle reste faible. Etant 

donné que sur la largeur de l'intervalle spectral libre de la raie transductrice, l'absorption 

(faible) de la solution d'analyte reste spectralement constante, elle ne modifie généralement 

pas la forme de la raie transductrice, si ce n'est par une baisse du niveau (un offset) de 

l’intensité transmise de la raie. Une source émettant une puissance optique suffisante peut 

compenser cette baisse du signal et assurer une bonne performance de mesure. En 

revanche, si l'absorption est caractéristique d’une fonction chimique donnée, par exemple 

sous la forme d’un pic étroit d'absorption moléculaire calé exactement sur la position 

spectrale de la raie transductrice, la signature en intensité devient spécifique et dominante 

dans le signal de transduction du capteur. La raie transductrice est déformée et la baisse 

d'intensité devient importante. Nous obtenons alors deux signatures simultanées : le 

décalage spectral du pic de résonance et la réduction de son contraste. On peut alors 

mesurer les deux paramètres avec une précision relativement moins bonne par rapport au 

cas d'une absorption large bande à cause de la déformation de la raie transductrice par 

l'absorption caractéristique. Mais on peut également exploiter cette absorption spécifique 

pour des applications de capteur par absorption en mesurant la variation d'intensité de 

toutes les raies de résonance dans la bande d'absorption de la molécule et remonter au 

spectre d'absorption moléculaire (62). 

La sensibilité des transducteurs à microrésonateurs optiques ne diminue pas lorsque 

l’on diminue la dimension du microrésonateur et elle dépend principalement des pertes 

optiques au sein de la cavité, donc du facteur de qualité Q (cf. Eq. I 16). Par ailleurs, plus la 

surface de la cavité est faible, plus le nombre de molécules requis pour couvrir sa surface est 

faible. Si le ligand ou l’analyte sont onéreux, cette réduction de volume est un avantage 

critique. En outre, plus le capteur est petit, plus la solution à étudier traverse rapidement le 

capteur et permet l’étude de cinétiques rapides de réaction. Un autre critère important de la 

miniaturisation du transducteur est que la réalisation de capteurs de faibles dimensions 

permet l’intégration de nombreux capteurs sur un même composant et ainsi, ouvre la 

possibilité d’effectuer des mesures en utilisant simultanément différents capteurs 

(multiplexage, mesure différentielle, en parallèle, cf. Chapitre 4). Ces deux aspects (haute 
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sensibilité et dimension réduite) rendent les microrésonateurs optiques très sensibles et 

tout à fait adaptés pour la détection de très faibles quantités d’analytes. 

I.3 Choix de microrésonateurs optiques pour un capteur optofluidique 

La structure d'un capteur optofluidique à microrésonateurs optiques est constituée d'un ou 

plusieurs microrésonateurs optiques, immergés totalement ou partiellement dans un circuit 

microfluidique qui assure l'introduction et le contrôle du flux de solution d'analyte (40,44–

46,63). Afin d'optimiser la performance de ce type de capteur, y compris dans le montage de 

la cellule optofluidique, le choix de microrésonateurs optiques comme transducteurs est 

crucial. 

I.3.1 Formes des microrésonateurs et performances 

Différentes formes de microrésonateurs sont utilisées : en polygone, sphère, disque, 

anneau ou hippodrome (33,35,41,42,64,65). 

Deux types de modes sont susceptibles de s'y propager selon la forme du résonateur, la 

courbure et la largeur du guide : les modes de galerie et les modes guidés (cf. Figure I 15). 

Les modes de galerie se propagent uniquement au voisinage de l'interface extérieure du 

résonateur. 

Les modes guidés, contrairement aux modes de galerie, se propagent aux interfaces 

intérieures et extérieures du résonateur. Cela explique en partie le degré plus important de 

pertes dans les modes guidés que dans les modes de galerie : 

 

Figure I 15. Représentation du confinement de la lumière dans trois types de microrésonateurs circulaires : microdisque 
en régime de mode de galerie (à gauche), microanneau en régime de mode de galerie (au centre) et microanneau en 
régime de modes guidés (à droite)(66) 

 

Figure I 16. Microrésonateurs optiques à mode de galerie : (a) microsphère en silice et (b) microtoroïde sur piédestal (64) 
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Figure I 17. Différents types de microrésonateurs optiques avec leurs modes de couplage (65) 

Les meilleurs facteurs de qualité sont obtenus pour les microrésonateurs optiques en forme 
de sphère et de toroïde à mode de galerie (33,35,42,64,65). Une particularité de ces 
microrésonateurs optiques qui possèdent une symétrie sphérique réside dans le fait que les 
modes de galerie circulant dans la cavité sont localisés sur l'équateur de la sphère ou du 
toroïde, où se trouve la fibre optique étirée en couplage avec ces cavités. La fibre optique 
étirée dans ce montage joue le rôle du guide rectiligne dans la structure de 
microrésonateurs optiques planaires. Une autre particularité est la distribution des modes 
TE et TM. Ces polarisations sont maintenues le long de la propagation du trajectoire optique 
grâce au mécanisme de réflexion totale sur une seule paroi de la cavité (35,42,64,65). 
Cependant, le montage de ce type de microrésonateurs optique reste difficile. D'une part, le 
positionnement et le maintien de la microsphère, fabriquée à l’extrémité d'une tige en silice, 
sont délicats. On peut améliorer ce point par un montage sur piédestal de type microtoroïde 
tout en optimisant le confinement optique des modes de galerie à l'intérieur de la cavité 
grâce au contraste d'indice entre le silicium qui constitue la cavité et son environnement (cf. 
Figure I 17). D'autre part, le couplage entre la fibre optique étirée et la cavité à mode de 
galerie adoptant les formes de sphère, de toroïde et de cylindre est très difficile dans les 
montages optofluidiques (cf. Figure I 17). Ce type de montage ne peut être adapté pour la 
mise au point d’un appareil transportable. 

En revanche, les microrésonateurs optiques planaires, fabriqués à partir d’une technologie 
d’optique intégrée, malgré leurs facteurs de qualité plus faibles, présentent un avantage 
important pour l'intégration optofluidique, et sont par conséquent aptes à être intégrés 
dans un laboratoire sur puce (lab-on-chip en anglais) pour les appareils portables ou 
transportables. D'autre part, la facilité de fabrication des microrésonateurs polymères en 
anneau ou en hippodrome (réalisés par photolithographie UV traditionnelle (34,40,41) ou 
par nanoimpression (67–69)), le bas coût et la reproductibilité pour une production en grand 
nombre, ainsi que le couplage aisé de la cavité avec un guide rectiligne intégré sont 
particulièrement intéressants pour leur utilisation comme capteurs optofluidiques et surtout 
dans une configuration du capteur portable ou transportable. 

 Ces avantages propres aux microrésonateurs optiques planaires ont motivé notre 
choix de construire des capteurs optofluidiques à base de microrésonateurs en anneau. 
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I.3.2 Microrésonateurs organiques (polymères) ou inorganiques (silicium) 

Deux types de matériaux principaux peuvent être utilisés dans la fabrication des 

microrésonateurs optiques : les matériaux organiques (principalement polymères, mais aussi 

des sol-gels) ou inorganiques (semi-conducteur sur isolant - en anglais Silicon On Insulator - 

SOI). Chaque matériau présente ses avantages propres pour la conception et la réalisation 

de microrésonateurs optiques. 

Les microrésonateurs en silicium sur isolant bénéficient d'écarts d'indices de réfraction 

élevés par rapport à une couche de confinement supérieure constituée par la solution 

d'analyte ou par l'air et une couche de confinement inférieure isolante (silice par exemple). 

Ce contraste d'indices conduit à un meilleur confinement et des pertes par courbures 

faibles. Ils peuvent alors être conçus avec de faibles dimensions (sans pour autant subir de 

fortes pertes dues à de fortes courbures du guide) avec, pour conséquence, une sensibilité 

élevée du transducteur (facteur de qualité important). Un autre avantage concerne 

l'intégration du circuit microfluidique sur le circuit optique intégré du capteur optofluidique ; 

l'adhésion moléculaire d'un canal microfluidique en polymère (par exemple en PDMS) sur 

une surface inorganique comme la silice reste facile. Ces avantages ont assuré leur primauté 

dans la conception de microrésonateurs optiques. Cependant, les techniques de fabrication 

à base de gravure sèche avec un gaz adapté (Reactive Ion Etching - RIE) restent coûteuses. 

En plus, la surface de silicium n'est pas facile à fonctionnaliser avec un large spectre de 

ligands de reconnaissance pour différentes applications de détection spécifique par la 

détection surfacique. 

Les microrésonateurs en polymères bénéficient d'avantages différents. Tout d'abord, les 

structures des guides d'ondes polymères du type photorésine comme le SU-8 peuvent être 

réalisées par simple photolithographie UV, technologie peu coûteuse et déjà utilisée dans 

les usines de fabrication de semi-conducteurs (Altis semiconductor, globalfoundries, X-Fab 

pour n'en citer que trois). La photolithographie UV présente également l'avantage de 

réaliser des surfaces moins rugueuses que la photolithographie à faisceau d'électrons, 

utilisée dans la réalisation de microrésonateurs en silicium(70). Les pertes par diffusion dans 

la propagation dans le guide d'onde restent donc plus faibles, bien que les microrésontaeurs 

en polymère aient  des facteurs de qualité inférieurs à ceux des microrésonateurs en silicium 

(ceux-ci pouvant atteindre 105(71,72)). Cependant, leurs performances restent honorables, 

en particulier lorsque le microrésonateur est immergé dans l'eau, Y. Sanogo a ainsi pu 

obtenir un facteur de qualité de 38000 avec un microrésonateur en polymère SU-8 dans 

l'eau déionisée (41). En outre, l'écart d’indice de réfraction avec l'air, à la sortie du 

microrésonateur, est inférieur à l'écart d'indice entre le silicium et l’air ; bien que les pertes 

de courbure soient alors plus élevées, cela permet une diminution des pertes d’insertion à 

l’entrée et à la sortie des guides rectilignes polymères en injection libre. L’écart d'indices 

plus faible entre polymère et fibre optique permet un couplage plus efficace du 

microrésonateur polymère avec les fibres optiques, facilitant l'intégration optique de ces 

microrésonateurs dans des systèmes fibrés (68). 
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D’autre part, un contraste d’indice plus faible entre guide et milieu extérieur permet 

d’augmenter la profondeur de pénétration de l’onde évanescente dans le liquide (ou le gaz) 

à sonder, ce qui peut améliorer la sensibilité du dispositif. 

 Enfin, les surfaces de polymères peuvent être facilement fonctionnalisées pour un large 

spectre de ligand de reconnaissance pour différentes applications de détection spécifique 

par la détection surfacique. 

 Les avantages notables des polymères par rapport aux matériaux inorganiques pour 

les systèmes de capteurs optofluidiques à microrésonateurs optiques ont motivé le choix de 

réaliser nos capteurs en matériaux organiques. 

I.3.3 Micro-anneau et micro-hippodrome 

Nous avons vu précédemment que la lumière guidée générait une onde évanescente 

en surface du guide, de l'ordre de quelques centaines de nanomètres. Cette onde de surface 

nous permet de coupler la lumière d'un guide vers un autre. Afin de coupler la lumière dans 

la cavité et inversement de l'extraire de la cavité, un guide rectiligne est utilisé. Ce dernier, 

situé à une distance suffisamment proche de la cavité, couple une partie de l'onde optique 

guidée entrant et circulant en son sein vers la cavité, grâce à l'onde évanescente, et 

récupère, également grâce à l'onde évanescente, l'onde guidée dans la cavité vers le guide 

rectiligne pour la sortie. L'écart entre le guide rectiligne et le résonateur (gap en anglais) est 

un paramètre important pour optimiser le couplage par onde évanescente entre ces deux 

guides. Outre le gap entre deux guides planaires, la forme du résonateur planaire peut aussi 

contribuer à l'optimisation du couplage entre ces deux guides. En effet, il existe 

principalement deux géométries de microrésonateur planaire circulaire : micro-anneau et 

micro-hippodrome. 

Dans les microrésonateurs à micro-anneau (cf. Figure I 18 (a)), le point du couplage le plus 

favorable se trouve au gap le plus étroit entre les deux guides. Etant donné que le 

résonateur est un anneau, cet écart favorable se trouve localisé sur une portion d’espace 

très petite. Ce type de couplage est considéré comme un couplage « point ». Le seul degré 

de liberté pour optimiser le couplage est le gap en ce point. Or, un gap très étroit est requis 

pour pouvoir obtenir un couplage suffisamment fort entre deux guides (73). Cette condition 

exige que dans l'étape de fabrication la lithographie utilisée génère très peu de défauts, de 

manière à éviter que l’un d’eux soit situé précisément sur le point de couplage, empêchant 

par là toute interaction entre le guide et le microrésonateur. L'utilisation, à cet effet, d’une 

lithographie de précision (à faisceau électronique ou à faisceau d'ions focalisé) augmente 

considérablement le coût de production. Il existe une solution pour s’affranchir de cette 

difficulté : au lieu d'utiliser un seul point de couplage entre deux guides, on utilise une ligne 

de couplage. On appelle ce type de couplage un couplage « ligne ». La géométrie permettant 

ce type de couplage est un micro-hippodrome. 
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Figure I 18. Couplage (a) dans un micro-anneau planaire (couplage "en point") et (b) dans un micro-hippodrome planaire 
(couplage "en ligne") 

 Dans les microrésonateurs à micro-hippodrome (cf. Figure I 18 (b)), la forme choisie 

permet de réaliser une ligne de couplage entre le guide rectiligne et la portion rectiligne du 

résonateur. La longueur de couplage Lc est très proche de la longueur de la portion rectiligne 

qui relie les deux demi-cercles du résonateur. Cette longueur peut être ajustée pour obtenir 

le maximum de couplage entre deux guides tout en conservant une valeur de gap constante 

(73). Pour une valeur donnée du couplage (mesurée par le coefficient de couplage entre 

deux guides) on peut augmenter le gap si la longueur de couplage est augmentée 

corrélativement (74). La configuration en hippodrome offre alors deux degrés de liberté 

pour l'optimisation du microrésonateur. Avec cette géométrie, les contraintes pour la 

réalisation du gap sont moins fortes : le couplage reste opérationnel même s’il existe 

quelques défauts au niveau du gap entre les deux guides. . Nous avons donc adopté cette 

configuration pour réaliser les microrésonateurs optiques en polymères destinés à être 

intégrés dans nos capteurs optofluidiques. 

 Une fois la géométrie du microrésonateur déterminée, reste une question 

importante : quel est le type de couplage adapté pour réaliser un capteur optofluidique à 

base de microrésonateur : couplage latéral ou couplage vertical? 

(a) 

(b) 
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I.3.4 Couplage latéral et couplage vertical 

Rappelons qu'il existe deux types de couplage entre le guide rectiligne et le résonateur pour 

la réalisation de microrésonateurs en guides d'onde : le couplage latéral et le couplage 

vertical. Chaque type de couplage présente ses avantages et inconvénients tant dans la 

fabrication du microrésonateur que dans le contexte des capteurs optofluidiques. 

 En couplage latéral, le guide rectiligne et la cavité sont alignés latéralement sur un 

même plan de la couche de confinement inférieure (cf. Figure I 19 (a)). Ce type de couplage 

permet, dans la phase de fabrication des guides d'onde rectiligne et en hippodrome, 

d'utiliser le même matériau en une seule étape de dépôt. Les hauteurs et la composition du 

matériau - donc son indice de réfraction - sont alors parfaitement identiques dans la cavité 

et le guide rectiligne. Cependant, cette configuration requiert un contrôle sévère du gap 

entre le guide rectiligne et la cavité. Cette configuration exige une parfaite régularité de la 

zone de couplage (parallélisme entre deux guides rectilignes) ainsi qu'une résolution de 

fabrication d'une dizaine de nanomètres, nécessitant l'utilisation de la lithographie 

électronique.  

 En couplage vertical, le guide rectiligne et la cavité sont alignés verticalement, dans 

deux plans distincts (cf. Figure I 19 (c)), ce qui nécessite l'emploi de différentes étapes de 

fabrication avec différents matériaux. Tout d'abord, une première couche polymère permet 

de fabriquer un guide rectiligne enterré correspondant au guide d’entrée-sortie permettant 

l’injection, puis l’extraction du signal optique dans/depuis le résonateur. Ensuite, une 

seconde couche d'un autre polymère est déposée sur le guide rectiligne pour réaliser la 

couche de confinement supérieure du guide rectiligne enterré et en même temps la couche 

de confinement inférieure de l’hippodrome. Sur cette couche il faut réaliser une gravure 

sèche (RIE) pour contrôler le gap entre deux guides d'onde. Enfin, une troisième couche 

utilisant le même polymère que pour la première couche est déposée sur la couche du gap 

afin de réaliser l’hippodrome. La qualité du couplage dépend alors fortement de l'état de 

surface de la couche réalisant le gap. Contrairement au couplage latéral, cette configuration 

n’expose en surface que la cavité. Le guide rectiligne est enterré dans la couche formant le 

gap. En ce qui concerne la fabrication, malgré une procédure à plusieurs étapes 

technologiques, la configuration de couplage vertical présente les avantages suivants : (i) La 

qualité du couplage entre le guide rectiligne enterré et le résonateur en hippodrome peut 

être contrôlée finement puisque le gap vertical peut être contrôlé aisément par le dépôt et 

par la gravure sèche. En plus, la qualité du couplage est peu sensible au désalignement entre 

deux guides d'onde et au parallélisme entre deux surfaces alignées verticalement (34,75), (ii) 

Dans le couplage latéral, pour obtenir une bonne performance de couplage, équivalente à 

celle obtenue avec le couplage vertical, outre l'utilisation d’une lithographie de haute 

résolution, le microrésonateur a souvent besoin d’un traitement post-fabrication pour 

réduire la rugosité de surface des guides d'onde et pour mieux contrôler le gap (67–69), ce 

qui n'est pas nécessaire pour le couplage vertical. 
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(a) Configuration d'une cellule optofluidique avec micro-
hippodrome planaire en couplage latéral (49) 

(b) Mesure de glucose (76) 

 

 

 

 

(c) Configuration d'une cellule optofluidique avec micro-
hippodrome planaire en couplage vertical (49) 

(d) Mesure de saccharose (40,77) 

 
  
Dans le contexte des capteurs optofluidiques, la configuration en couplage vertical est 

particulièrement avantageuse car la région du couplage (cf. Figure I 19 (c)) est 

complètement isolée de la solution d'analyte, étant donné que le guide rectiligne est enterré 

sous la couche formant le gap, ce qui n'est pas le cas du couplage latéral (cf. Figure I 19 (a)). 

En effet, dans ce dernier cas, la région de couplage contient la solution d'analyte dont 

l'indice optique varie en fonction de la concentration en analyte. Chaque fois que cette 

concentration change, elle induit un changement d'indice de cette zone conduisant à un 

changement de la condition de couplage entre les deux guides. Par conséquent, le facteur de 

qualité de la raie transductrice du microrésonateur se dégrade en fonction de ce 

changement. Cette perturbation induit donc une dégradation sévère de la performance du 

Figure I 19. Deux types de couplage dans un micro-hippodrome planaire : couplage latéral et couplage vertical 
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transducteur. Sur la Figure I 19 (b) sont représentées les différentes courbes de résonance 

de la raie transductrice, issue d'un microrésonateur polymère en couplage latéral, en régime 

de détection homogène d'une solution de glucose dont la concentration varie entre 0% et 

3% en masse (76). On y observe une dégradation très rapide du facteur de qualité et du 

contraste de la raie transductrice lors du changement de la concentration d'analyte. Cette 

situation ne se retrouve pas en revanche dans la configuration en couplage vertical du 

microrésonateur. En effet, sur la Figure I 19 (d) sont représentées les différentes courbes de 

résonance de la raie transductrice, issues d'un microrésonateur polymère en couplage 

vertical, pour la détection homogène d'une solution de saccharose dont la concentration 

varie entre 0% et 15% en masse (40,77). Malgré une très forte concentration d'analyte par 

rapport au cas précédent, le facteur de qualité et le contraste de la raie transductrice 

changent très légèrement (jusqu'à 10%). Ce n’est que dans le cas d'une concentration de 

15% que nous observons un changement notable. Ce changement n'est pas lié à la zone du 

couplage mais est dû au changement d'indice effectif du mode guidé en fonction de la 

concentration en analyte. La performance du couplage vertical est bien meilleure dans ce 

contexte. 

L'intégration d'un circuit microfluidique à la surface du microrésonateur apparaît plus sûre. 

En effet, en couplage latéral, d'éventuelles fuites pourraient survenir, dues à la présence du 

guide rectiligne en surface. De plus, au niveau de l’optique, si l'indice du polymère utilisé 

pour le canal microfluidique, dans le cas où le polymère se trouverait en contact avec le 

guide d'onde rectiligne, est égal ou supérieur à celui du cœur du guide d'onde, cette 

configuration modifie fortement les propriétés guidantes du guide d’entrée/sortie et va 

diffuser le mode guidé dans le canal microfluidique. Une telle situation est à éviter 

absolument car le signal optique de sortie du microrésonateur est considérablement affaibli, 

voire annulé. 

Une fois que le circuit optique intégré du microrésonateur polymère est réalisé, la 

réalisation du circuit microfluidique est nécessaire pour former la cellule optofluidique par 

l'intégration de ce circuit sur le circuit photonique. 

I.4 Capteur optofluidique polymère à base de microrésonateurs optiques planaires 

I.4.1 Cellule optofluidique 

Le canal microfluidique de nos capteurs optofluidiques est également fabriqué en polymère. 

La conception et la réalisation de ce circuit sont adaptées aux différents contextes de 

détection en régime optofluidique (pression, débit de flux, viscosité de solution d'analyte, 

mesure simple ou en multiplexage). Le montage du capteur est également conçu et réalisé 

afin de faciliter la séquence de mesure spécifique par la détection surfacique qui consiste à 

fonctionnaliser la surface du microrésonateur par un ligand de reconnaissance spécifique (cf. 

I.2.4.a Détections homogène et surfacique). La conception et la réalisation du circuit 

microfluidique ainsi que le montage de la cellule optofluidique seront présentés en détail 
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dans le chapitre 2 pour la mesure simple et dans le chapitre 4 pour la mesure différentielle 

et multiplexage. 

La configuration générale d'une cellule optofluidique conçue et réalisée au LPQM est 

présentée sur la Figure I 20. Elle consiste à intégrer le canal microfluidique, fabriqué en 

PDMS (polydiméthylsiloxane), sur la surface polymère qui est la couche de confinement 

supérieure du guide rectiligne enterré mais également la couche de confinement inférieure 

de l’hippodrome. Lorsque le résonateur est immergé complètement dans la solution 

d'analyte, acheminée par le circuit microfluidique, la solution d'analyte joue le rôle de la 

couche de confinement supérieure de l’hippodrome. La direction du flux microfluidique est 

perpendiculaire à la direction du flux optique guidé par le guide rectiligne. 

 

Figure I 20. Schéma d’une cellule optofluidique à microrésonateur optique polymère en couplage vertical et en forme 
d’hippodrome, réalisé au LPQM (40,49,63,77) 

Les microrésonateurs optiques fabriqués en matériaux organiques, comme les composants 

photoniques en général, sont sensibles à la température (cf. I.5.2 Réponse thermique de 

microrésonateurs optiques en polymère) à cause des propriétés thermo-optiques et la 

dilatation thermique des matériaux qui constituent le microrésonateur. Afin de contrôler 

localement la température de la cellule optofluidique en vue de différentes applications, par 

exemple une mesure précise d'une réaction biochimique à une température donnée, la 

cellule de mesure est montée sur un support thermostaté dont le rôle est de mesurer en 

temps réel la température du microrésonateur et de la réguler dans une fourchette 

raisonnable de température. Le contrôle de température est assuré par une électronique 

d'asservissement efficace pour réduire le temps de réponse thermique du capteur. 

L'introduction des solutions d'analyte dans le canal microfluidique est assurée par une 

station microfluidique comprenant une ou plusieurs pompes microfluidiques, des 

électrovannes pour réaliser les séquences de mesures en temps réel, le système de 

distribution du flux par des tuyaux microfluidiques ainsi que différents réservoirs. Les 

pompes et les électrovannes microfluidiques sont pilotables par ordinateurs, ce qui permet 
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une intégration efficace de l'ensemble du système de mesure dans un logiciel de pilotage 

d'expérience. 

I.4.2 Banc de mesure optofluidique 

Les expériences de mesure optofluidique sont réalisées grâce au banc de mesure 

optofluidique du LPQM. Le schéma fonctionnel du banc est représenté sur la Figure I 21 ci-

après. 

 

 
Figure I 21. Schéma fonctionnel du banc de mesure optofluidique au LPQM 

La source optique est un laser accordable dont la puissance, la fenêtre spectrale d'émission, 

la stabilité de la raie d'émission ainsi que la vitesse de balayage en longueur d'onde sont 

adaptés pour assurer une excellente performance de capteurs optofluidiques. Le faisceau 

optique d'injection est polarisé linéairement par un système polariseur et lame d'onde. 

L'injection dans le microrésonateur et la récupération du signal optique de transduction en 

sortie du microrésonateur sont assurées par les objectifs des microscope. Une analyse en 

deux polarisations orthogonales TE et TM du signal optique de transduction est réalisée par 

un cube séparateur de polarisation. La partie microfluidique est contrôlée par la station 

microfluidique. Pour limiter les dérives thermiques sur des mesures longues de suivi 

(monitoring) de plusieurs heures ou d'une journée, un ensemble de dispositifs sensibles au 

changement de température, comme la cellule optofluidique et la station microfluidique, est 

mis dans une chambre isolée thermiquement et éventuellement thermostatée. Le pilotage 
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de l'ensemble du système de mesure optofluidique depuis l'injection d'analyte dans le 

capteur jusqu'à l'affichage du résultat de mesure en temps réel sur l'écran de contrôle est 

assuré par ordinateur via un logiciel de commande qui est conçu et réalisé au laboratoire. 

Les données de mesures sont stockées dans le support de stockage de l'ordinateur pour un 

éventuel traitement post-mesure. 

Nous expliquerons en détail les différents éléments de ce banc de mesure au chapitre 2, 

dans la partie II.2 Dispositif de détection. 

I.5 Performances des capteurs optofluidiques à base de microrésonateurs optiques  

Les capteurs à base de microrésonateurs optiques permettent la détection de biomolécules 

ou d'espèces chimiques, réparties de façon homogène dans une solution ou immobilisées 

sur leur surface et également la détection des paramètres thermodynamiques (température, 

pression) liés à cette distribution moléculaire. Leur sensibilité, proportionnelle au facteur de 

qualité des microrésonateurs, permet la détection de très faibles concentrations de 

molécules et de très faibles variations des paramètres thermodynamique de la solution 

d'analyte.  

I.5.1 Sensibilité et détection limite des capteurs à base de microrésonateurs optiques 

(40,49) 

Les deux méthodes d'interrogation optiques des capteurs à champ évanescent utilisant des 

microrésonateurs optiques à guide d'onde possèdent chacune sa sensibilité et sa détection 

limite. 

Pour la méthode de mesure du décalage spectral d'une raie transductrice, la sensibilité du 

capteur S peut s'exprimer par (40,49) : 
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où M est le mesurande (concentration ou masse d'analyte), et m est la longueur d'onde de 

résonance de la raie transductrice, exploitée pour la mesure. Dans cette relation, le terme 

Swg représente la sensibilité du transducteur à guide d'onde optique et est défini comme 

étant : 
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Cette sensibilité représente la valeur du changement d'indice effectif d'un mode guidé dans 

le transducteur due à la présence d'analyte. Elle est intrinsèque au transducteur et son 

optimisation constitue un objet de recherche pour les applications des capteurs. Une étude 
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en détail de l'optimisation de cette sensibilité Swg pour les transducteurs à guides d'onde 

optique a été présentée dans la littérature (78). 

Nous pouvons en déduire la détection limite de cette méthode de mesure à partir de sa 

définition (Eq. I 23) : 

     




S

R
LD                (Eq. I 23) 

où R est la résolution de mesure du décalage spectral sur la réponse optique du capteur. 

Cette résolution de mesure concerne non seulement la méthodologie de mesure de la raie 

transductrice (cf. Chapitre 2 et Chapitre 4) mais également la résolution instrumentale de la 

chaîne de conditionneurs et de traitement du signal de mesure. Pour optimiser la détection 

limite du capteur, outre l'optimisation de la sensibilité du transducteur, l'optimisation de la 

méthodologie de mesure dans l'ensemble est indispensable (cf. Chapitre 2). 

Lorsque la méthode d'interrogation de la variation d'intensité est exploitée, la sensibilité du 

capteur devient : 
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          (Eq. I 24) 

où I est l'intensité à une longueur d'onde fixe sur la raie transductrice (cf. Figure I 14). Nous 

en déduisons la limite de détection de cette méthode : 
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où RI est la résolution de mesure de variation d'intensité sur la raie transductrice. 

L'optimisation de la détection limite pour cette méthode de mesure reste la même que celle 

de la méthode de mesure du décalage spectral. 

 Les sensibilités des deux méthodes d'interrogation optique du capteur dépendent 

principalement de la sensibilité intrinsèque du transducteur Swg. 

I.5.2 Réponse thermique de microrésonateurs optiques en polymère 

 Les microrésonateurs optiques en polymère sont sensibles à la température. La cause 

de cette sensibilité thermique se trouve dans la propriété thermo-optique et la dilatation 

thermique des polymères qui constituent le microrésonateur. Le coefficient thermo-optique 

représente la variation en température de l’indice optique du matériau tandis que le 

coefficient de dilatation thermique représente la variation du volume du matériau en 

température. Ces deux propriétés (thermo-optique et thermomécanique) des matériaux 

contribuent au changement d'indice effectif d'un mode guidé circulant dans le 

microrésonateur. Par conséquent, lors d'une variation de température du microrésonateur 
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sa réponse spectrale présente une signature correspondante. Puisque les coefficients 

thermo-optiques des polymères sont négatifs et que leur effet sur le changement d'indice 

effectif d'un mode guidé reste dominant, la réponse thermique d'un microrésonateur 

polymère est souvent négative. Sur la Figure I 22 est représentée une réponse thermique 

typique d'un microrésonateur polymère immergé dans l'eau déionisée d'une valeur : 

/T-85 pm/K.  

Remarquons que le décalage spectral correspondant à une augmentation de la 

concentration d'analyte, que ce soit en détection homogène ou en détection surfacique, est 

positif (m > 0 soit un décalage vers des longues longueurs d'onde ou red-shift en anglais) 

tandis que le décalage spectral correspondant à une réponse thermique est négatif (m < 0 

soit un décalage vers des courtes longueurs d'onde ou blue-shift en anglais). Dans un sens, la 

réponse thermique des microrésonateurs optiques en polymères perturbe la mesure de 

détection d'analyte et peut diminuer la résolution du capteur. D’un autre côté, ce 

transducteur peut être utilisé comme un capteur de température lorsque le décalage 

spectral correspondant à la présence d'analyte est bien déterminé. 

 
Figure I 22. Réponse thermique d'un microrésonateur polymère immergé dans l'eau déionisée 

I.5.3 Comparaison des détections homogène et surfacique 

La sensibilité de notre capteur optofluidique en détection homogène reste très faible par 

rapport à celle à en détection surfacique. En effet, pour une distribution homogène de 

molécules cibles dans la solution, le changement d'indice effectif est causé essentiellement 

par la présence de ces molécules dans le volume de la couche de confinement supérieure du 

guide et dépend donc de l'indice optique complexe de la solution d'analyte, par exemple 

l'indice complexe de l'eau à 1550 nm. Le changement est alors provoqué uniquement par 

une modification du profil d'indice du guide d'onde, très légèrement dépendant de l’indice 

de réfraction de la couche de confinement supérieure, où se trouve généralement la 

solution d’analyte. Du fait de la faible longueur du champ évanescent, qui ne dépasse pas la 
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longueur d’onde utilisée, on comprend aisément que la probabilité de détecter la présence 

de molécule dans un espace semi-infini est très faible(79). 

Nous avons comparé les performances de ces deux détections lors de la détection d'ions 

cadmium, au Chap. 3 III. Détection d'ions cadmium dans l’eau par le capteur optofluidique. 

Nous verrons que la détection surfacique a ainsi permis d'améliorer d'un facteur 500000 la 

sensibilité de détection d'ions cadmium sur notre capteur. 

N.B. Pour un microrésonateur optique, en détection surfacique, il est important de 

remarquer que c’est l’analyte attaché qui décale les résonances en étant polarisé par le 

champ évanescent. Le décalage induit est donc proportionnel à l’excès de polarisabilité dû 

à l’accrochage de l’analyte, noté ex,  sur la surface du microrésonateur. Cet excès de 

polarisabilité correspond à la différence entre la polarisabilité de la molécule cible et la 

polarisabilité de la solution de référence (de l'eau déionisée par exemple), puisque cette 

molécule cible a remplacé une molécule de la solution de référence(80,81). C’est cet excès de 

polarisabilité qui est responsable du déplacement en longueur d'onde du pic de résonance. La 

proportionnalité du décalage spectral à la polarisabilité est un avantage sur les méthodes de 

détection par marqueurs fluorescents, du fait que la polarisabilité est proportionnelle à la 

masse moléculaire de la molécule(65). Il faut cependant noter que c’est également grâce à 

un excès de polarisabilité dans la solution à étudier que la détection homogène est possible. 

I.5.4 Perturbations externes en détection optofluiduique 

Il est important de remarquer que le signal issu de la détection surfacique peut subir des 

perturbations extérieures qui sont une superposition de deux composantes indépendantes 

correspondant à une distribution surfacique mais également à une distribution homogène : 

Signal Détection surfacique = {Signal de distribution homogène + Signal de distribution surfacique} 

Ces deux composantes du signal sont fonction de l'indice effectif du mode guidé. Cet indice 

est fonction du profil d'indice du guide d'onde et de sa géométrie. Son changement sous 

l'effet de perturbations extérieures est causé non seulement par l'interaction entre l’onde 

évanescente du mode guidé et la couche de confinement supérieure du guide d'onde mais 

également par la partie confinée de ce mode guidé à l'intérieur du guide d'onde. 

Lorsque l'environnement (dans la zone d'interaction de l'onde évanescente optique) des 

surfaces du microrésonateur optique est modifié (par une immobilisation moléculaire sur 

ces surfaces), le changement de l'indice effectif du mode guidé concerne directement deux 

distributions différentes : une distribution surfacique (sur les surfaces du microrésonateur) 

et une distribution homogène (dans le volume de l'analyte proche de ses surfaces) (cf. 

Figure I 23).  
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Figure I 23. Schéma de la détection surfacique par onde optique évanescente 

Lorsque l'interaction entre le mode guidé circulant dans le microrésonateur et l'analyte n'est 

plus limitée à la couche de confinement supérieure très proche des surfaces du guide 

d'onde, mais a lieu également à l'intérieur du cœur du guide d'onde optique, par exemple 

dans le cas d'infiltration de la molécule cible à l'intérieur du guide, le signal de sortie du 

capteur dépend non seulement de l'onde évanescente mais aussi du mode confiné dans le 

cœur du guide (cf. Figure I 24). Etant donné que le champ optique de la partie confinée du 

mode guidé est beaucoup plus important que celui de l'onde évanescente, le signal qui 

représente cette interaction doit être beaucoup plus grand que celui apporté par l'onde 

évanescente pour une même concentration de molécule cible. Ce phénomène se produit 

lorsqu’il se produit une absorption de la solution à étudier dans le microrésonateur et 

complique l’étude de la détection surfacique et de l’efficacité du rinçage. 

N.B. Ce phénomène peut cependant être mis à profit dans des applications telles que les 

capteurs à base de guides d'onde poreux dont l'analyte est immobilisé à l'intérieur du guide.  

 

Figure I 24. Schéma de la détection surfacique par onde optique évanescente et par mode guidé confiné dans le guide. 
On observe une absorption dans le cœur du guide, représenté en rouge sur la figure. 

Quand l'une des perturbations extérieures est la variation de température de 

l'environnement, par exemple la température de la salle d'expérience, le signal de sortie du 

capteur en est affecté. Dans ce signal, outre les composantes concernant la détection 

moléculaire surfacique, l'effet thermique contribue notablement au signal. Concrètement, la 
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chaleur échangée avec l'environnement contribue à modifier l'indice effectif du mode guidé 

circulant dans le microrésonateur dans sa partie évanescente (changement d'indice de la 

couche de confinement supérieure dû au coefficient thermo-optique de la solution d'analyte 

et à la dilatation thermique de ce volume) mais également dans sa partie confinée 

(changement d'indice du cœur du guide dû au coefficient thermo-optique de chaque 

matériau constituant le guide d'onde et à une dilatation thermique de ces matériaux). 

La présence d’une couche de ligands de reconnaissance, greffés sur les microrésonateurs 

fonctionnalisés, modifie légèrement le changement d’indice effectif du mode guidé circulant 

dans le microrésonateur, dû à un changement thermique, par rapport à un microrésonateur 

non fonctionnalisé. La dérive thermique en détection surfacique (dérive thermique 

surfacique) est donc légèrement différente de la dérive thermique en détection homogène, 

sur un microrésonateur non fonctionnalisé. Pour quantifier l’accrochage de l’analyte, il est 

important de corriger ces effets thermiques. 

N.B. Le signal en détection homogène n’est bien sûr pas exempt de ces perturbations 

externes liées à une variation de température ou une absorption de la solution à étudier mais 

ce signal ne présente pas de perturbations issues d’une distribution surfacique. 

 

 Nous avons donc vu, dans ce chapitre, les grandeurs caractéristiques d'un capteur et 

nous avons introduit deux grandeurs majeures que nous chercherons à améliorer dans le 

chapitre 2 : la limite de détection et la rapidité de mesure.  

Nous avons défini ce que sont l'indice effectif d'un mode guidé dans le microrésonateur et 

les polarisations TE et TM. Nous avons vu qu'une onde évanescente se crée au voisinage de 

la surface du microrésonateur lors des réflexions totales internes de l'onde optique sur les 

faces internes du microrésonateur et que le principe de détection de ces microrésonateurs 

optiques était basé sur ces réflexions et son coefficient de réflexion r, lié à l'indice de 

réfraction du milieu environnant le microrésonateur. Ainsi, la présence d'un analyte dans le 

champ évanescent modifie la vitesse de phase et l'indice effectif du mode guidé dans le 

microrésonateur et décale ses pics de résonance. 

Enfin, nous avons vu que les microrésonateurs optiques polymères, associant un guide 

rectiligne à une cavité en couplage vertical, sont un choix judicieux du fait d'une sensibilité 

élevée pour des dimensions faibles. 
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Chapitre 2 

 

 

 

II. Outils et méthodes 

 

 

 

 

Ce chapitre vise dans un premier temps à modéliser la réponse spectrale d'un 

microrésonateur et les différents phénomènes physiques (interférences aux entrée-sortie du 

guide rectiligne, présence de plusieurs modes guidés par exemple) qui peuvent modifier 

cette réponse spectrale. Cette modélisation est importante pour comprendre les 

phénomènes physiques dans le microrésonateur afin d’optimiser les raies transductrices en 

vue de la détection d'analytes. Nous présentons ensuite la réalisation des microrésonateurs 

optiques sur la base de conceptions déjà étudiées au laboratoire. Nous montrerons 

différents aspects qui ont été étudiés afin d'améliorer la détection d'analytes pour un 

capteur optofluidique utilisant des microrésonateurs optiques, notamment la conception de 

canaux microfluidiques, une méthodologie de mesure, l'implantation de la détection à 

longueur d'onde fixe et l'ajustement de la température du microrésonateur pour optimiser 

sa réponse spectrale pour la détection. Nous montrerons le gain apporté par ces travaux sur 

la limite de détection et la rapidité de mesure du capteur optofluidique. 

II.1 Composants optiques intégrés 

II.1.1 Modèle analytique de la propagation des ondes guidées dans le microrésonateur 

Il est possible de modéliser nos microrésonateurs, composés d’une cavité résonante en 

hippodrome couplée à un guide d’onde rectiligne, en utilisant un modèle analytique, basé 
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sur la théorie des modes couplés. Ce modèle permet d’analyser la réponse optique de 

microrésonateurs en anneau et de lier cette réponse optique à leurs paramètres internes.  

Prenons le cas d'un coupleur directionnel en guides d'onde optique présenté sur la Figure II 

1. Ce coupleur comprend deux guides d'onde optique (a) et (b) dont les constantes de 

propagation correspondantes sont a et b. La longueur de couplage correspondant à la 

partie rectiligne des deux guides est Lc. Nous supposons que le long de la longueur de 

couplage Lc le coefficient de couplage entre deux guides  est symétrique. Les champs 

optiques entrants sont E1 dans le guide (a) et E2 dans le guide (b).  

 
Figure II 1. Schéma d'un coupleur directionnel en guides d'onde optique (49) 

Le coefficient , défini comme étant la perte d'insertion en intensité du coupleur directionnel 

est égal à (82) :  

 2
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3 )1( EEEE      (Eq. II 1) 

Il représente la perte d'insertion en puissance optique (ou en intensité) induite par le 

couplage de modes dans le coupleur directionnel. Si les guides du coupleur directionnel ne 

peuvent transmettre que le mode fondamental (régime monomode), en régime permanent 

du coupleur directionnel, nous avons les relations suivantes (49) : 
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     (Eq. II 3) 

où j est le nombre imaginaire pur, 22  q et  est le coefficient d'accord de phase du 

coupleur directionnel défini comme étant : 
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      (Eq. II 4) 
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En accord de phase entre deux modes en couplage, nous avons  = 0 ; le couplage entre 

deux modes est maximum et par conséquent a = b = . 

A partir de ce coupleur directionnel nous réalisons une boucle sur le guide (b) pour obtenir 

un guide en forme d’hippodrome comme représenté sur la Figure II 2. Nous obtenons donc 

un microrésonateur en forme d’hippodrome dont la longueur de couplage est Lc et le rayon 

moyen de deux demi-cercles identiques est R. 

 
Figure II 2. Schéma d’un microrésonateur en forme d’hippodrome, réalisé à partir d’un coupleur directionnel (49) 

Supposons que le coupleur directionnel vérifie la condition d'accord de phase entre deux 

modes en couplage. En régime permanent, à partir des équations (II 2 et II 3) nous avons les 

relations d'entrée-sortie du microrésonateur exprimées par : 
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 32
            (Eq. II 6) 

où  est le coefficient d’atténuation du champ optique après propagation de ce champ sur 

un tour dans le résonateur (ou la cavité optique). Ce coefficient représente la perte totale en 

champ optique (ou en amplitude) subie par le mode guidé lors d'une propagation sur une 

distance de L = 2R + Lc. Si nous supposons qu'il n'y a pas d'absorption dans le guide d'onde 

qui forme le résonateur, cette perte optique est uniquement due à la perte de propagation 

qui est composée de la perte en courbure du guide et de la perte de diffusion optique. La 

perte en courbure du guide est liée à la fuite de mode guidé en dehors du guide lors d'une 

propagation dans la partie courbée de deux guides en demi-cercles. tandis que la perte par 

diffusion optique ne concerne que la perte de propagation provoquée par la rugosité des 

parois du guide d'onde formant le résonateur. 

 A partir des relations (II 5 et II 6) nous obtenons la relation entre le champ optique 

entrant au port d'entrée E1 et le champ optique sortant E2 du port de sortie du 

microrésonateur comme suivant 
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Nous déduisons directement de cette relation la transmission en intensité du 

microrésonateur : 
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où Ii est l'intensité optique d'entrée et It est l'intensité optique transmise du résonateur ; 

)cos( cLK  est appelé facteur de couplage du coupleur directionnel, dépendant de la 

longueur de couplage Lc ; A
2 = exp(-2L) est la perte intra-cavité lors d'une propagation d'un 

tours du mode guidé dans le résonateur ; neff est l'indice effectif du mode guidé circulant 

dans le résonateur. Notons qu'en général les paramètres K, A, neff du microrésonateur 

dépendent de la longueur d'onde du mode guidé à cause de la dispersion modale des guides 

d'onde formant le microrésonateur. 

La condition de résonance est déterminée par la condition d'accord de phase entre deux 

ondes (cf. Chapitre 1) : l'onde incidente et l'onde circulante d'un tour de la cavité. Cette 

condition est définie comme : 
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où m est un nombre entier, m est la longueur d'onde à la résonance, m est le déphasage 

sur un tour dans la cavité, m est la constante de propagation et neffm est l'indice effectif du 

mode guidé à la résonance vérifiant la condition (Eq. II 9). 

Sous la condition de résonance, la transmission en intensité du microrésonateur atteint un 

minimum Tmin ou un maximum Tmax lorsque la dérivée de la fonction de transmission du 

microrésonateur s'annule 0
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Pour Tmin nous avons la condition 1)/2cos(  Lneff
 et pour Tmax, la condition
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(41). Nous avons donc : 
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Notons que la position du minimum de la transmission en intensité de la réponse spectrale 

du microrésonateur se trouve à la longueur d’onde de résonance (cf. Chapitre 1). Le 

maximum de la transmission en intensité du microrésonateur s’exprime comme : 
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Les ondes à la sortie de la cavité et celles n’ayant pas été couplées dans la cavité n’ont pas 

nécessairement la même amplitude. Il en résulte une transmission minimale non nulle 

(comme représenté sur la Figure II 4). La transmission est nulle uniquement si les ondes à la 

sortie de la cavité et celles n’ayant pas été couplées dans la cavité ont la même amplitude ; 

c’est-à-dire si les pertes totales (perte par propagation + perte par couplage) dans la cavité 

(1-A2(1-)) sont égales à celles du guide rectiligne après couplage (1-K2). Ce régime est 

appelé le régime de couplage critique et est obtenu lorsque la structure du microrésonateur 

(la géométrie, le profil d'indice, la largeur du gap) satisfait donc la condition : K = A(1-)1/2. Le 

maximum de transmission du microrésonateur dans ce cas est 
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On peut ainsi distinguer deux autres régimes : le régime de sous-couplage et le régime de 

sur-couplage. 

Le régime de sous-couplage correspond à un couplage faible vers la cavité ( est faible et 

K>A(1-)1/2), les pertes totales dans la cavité sont supérieures aux pertes dans le guide 

rectiligne, à cause de la faible perte par couplage. 

Le régime de sur-couplage correspond à un couplage fort vers la cavité ( est grand et 

K<A(1-)1/2), les pertes totales dans la cavité sont inférieures aux pertes dans le guide 

rectiligne, à cause de fortes pertes par couplage. 

 

Figure II 3. Transmission en régime de couplage critique (K=0,8 et A(1- )
1/2

=0,8 (courbe noire)), régime de sous-couplage 

(K=0,8 et A(1- )
1/2

=0,9 (courbe bleue)), et régime de sur-couplage (K=0,8 et A(1- )
1/2

=0,7 (courbe bleue)) 
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Dans le contexte des applications des capteurs, l'optimisation de la sensibilité du 

transducteur exige que les microrésonateurs optiques possèdent des grandes longueurs 

effectives d'interaction, c'est-à-dire de hauts facteurs de qualité Q (cf. I.2.4.c.3- Longueur 

d’interaction effective et Eq. I 19). Cette condition nécessite que le microrésonateur 

fonctionne en régime de sous-couplage, puisque l'énergie emmagasinée dans la cavité est 

plus grande à cause de la faible perte totale dans la cavité. Mais le régime de sous-couplage 

du microrésonateur peut également conduire à un faible contraste de la raie transductrice à 

cause de Tmin > 0 et par conséquent peut réduire aussi la sensibilité de cette raie. Le meilleur 

compromis proposé par Sumetsky et al. est d'avoir un régime de sous-couplage et un taux 

d'extinction (cf. Eq. I 16 dans le chapitre 1) entre 6 dB et 9,5 dB (83). 

Nous remarquons que dans l'expression (Eq. II 8) le couple de paramètres intrinsèques K et 

A(1- )1/2 du microrésonateur est symétrique dans la représentation de la forme de raie de 

résonance du microrésonateur, à savoir que si le produit KA(1- )1/2 est constant, la 

permutation de valeur de ces deux paramètres ne change pas la forme de la transmission en 

intensité du microrésonateur. Sur la Figure II 4 sont représentées trois courbes de la réponse 

spectrale d'un microrésonateur dont le produit KA(1- )1/2 =0,8 et K prend des valeurs 

différentes : 0,9 (courbe rouge), 0,6 (courbe bleue) et 0,3 (courbe noir). 

 

Figure II 4. Représentation de différentes réponses spectrales d'un microrésonateur dont le produit KA(1- )
1/2

 

=0,8 et K=0,9 (courbe rouge), K=0,6 (courbe bleue), K=0,3 (courbe noir) 

Dans la section I.2.4.c Transducteurs à microrésonateurs optiques (49) du chapitre 1, nous 

avons défini les paramètres caractéristiques d'un microrésonateur dont la transmission en 

intensité. A partir de l'expression (Eq. II 8) de la transmission du microrésonateur, nous 

pouvons trouver les expressions de ces paramètres caractéristiques. 

L'intervalle spectral libre de la réponse spectrale d'un microrésonateur est défini comme 

étant la distance spectrale entre deux pics consécutifs de résonance (correspondant à l'ordre 

m et à l'ordre m+1). Le nombre d'onde correspondant à l'ordre m (à la condition de 

résonance : mL=2m) est km. Et le nombre d'onde correspondant à l'ordre m+1 (à la 
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condition de résonance : m+1.L=2m+1)) est km+1 = km + k. Puisque la valeur de m est très 

grande (m  1), la variation de k reste bien plus petite que la valeur de k, nous avons donc 

: |k|<<k. La déviation de la constante de propagation  du mode guidé circulant dans le 

microrésonateur causée par une faible variation de k du nombre d'onde est tirée de la 

condition de résonance (Eq. II 9) (84) : 
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En tenant compte de la condition|k|<<k, nous pouvons écrire : k
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Or entre la constante de propagation  et l'indice effectif neff du mode guidé dans le 

résonateur, nous avons :  = kneff. Alors : 
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où ng est l'indice effectif de groupe du mode guidé dans le résonateur qui représente la 

dispersion modale des guides d'onde optiques du microrésonateur. 

La distance spectrale entre deux pics successifs de résonance ou l'intervalle spectral libre 

(m+1 - m) est liée à la déviation du nombre d'onde |Δk| par : 
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Nous pouvons déduire des Eqs. (II 14) et (II 15) l'intervalle spectral libre (FSR) de la réponse 

spectrale d'un microrésonateur comme suivant 
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             (Eq. II 16) 

La relation (II 16) montre que l'intervalle spectral libre d'un microrésonateur est 

indépendant de ses paramètres intrinsèques (K, A,(1-)1/2) ; il ne dépend que de la dimension 

géométrique L du résonateur et de l'indice effectif de groupe ng du mode guidé circulant 

dans le résonateur. A cause de cette dispersion modale, l'intervalle spectral libre d'un mode 

guidé n'est pas identique sur toute la réponse spectrale du microrésonateur (cf. I.2.4.c 

Transducteurs à microrésonateurs optiques (49)). 
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Rappelons que la largeur à mi-hauteur (FWHM) d'une raie de résonance représente la 

largeur de la raie transductrice sur la réponse spectrale d'un capteur optofluidique utilisant 

des microrésonateurs optiques. Si 1 et 2 sont respectivement les longueurs d'onde 

correspondant à la position spectrale de la largeur à mi-hauteur (FWHM) d'une raie de 

résonance comme indiqué sur la Figure II 5, nous avons : FWHM =  = 2 - 1. Dans le cas 

d'un microrésonateur optique monomode, si nous définisson deux longueurs d'onde de 

résonance m et m+1 (cf. Figure II 5), nous avons : 1 ≈ m+1 - Δ/2 et 2 ≈ m+1 + Δ/2. 

 

Figure II 5. Transmission en intensité d'un microrésonateur optique 

La transmission en intensité d'un microrésonateur correspondant à la largeur à mi-hauteur 

FWHM d'une raie de résonance satisfait la condition suivante : 
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 (Eq. II 17) 

En résolvant l’équation, nous obtenons deux solutions, 1 et 2, définies par la relation : 
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Si nous considérons que |Δk|<<k, nous pouvons réécrire l'expression (II 18) comme suit : 
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Nous en déduisons alors la largeur à mi-hauteur d'une raie de résonance : 
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La finesse de la réponse spectrale d'un microrésonateur (Eq. I 14 dans le chapitre 1) dans ce 

cas s'exprime par : 
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Le facteur de qualité Q d'un microrésonateur est déterminé à partir de sa définition (Eq. I 13) 

et de l'expression (Eq. II 20) comme : 
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A partir des équations (II 21) et (II 22) nous déduisons la relation entre la finesse et le facteur 

de qualité d'un microrésonateur : 
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Si nous considérons que le mode guidé circule dans le résonateur à une vitesse de groupe 

g

g
n

c
v  où c est la vitesse de lumière dans le vide, le temps nécessaire pour que ce mode 

guidé fasse un tour dans le résonateur est :  
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Or, le facteur de qualité d'un microrésonateur peut être représenté par sa durée de vie de 

cavité cav. La durée de vie de cavité d'un résonateur optique est le temps nécessaire pour 

que l'intensité du champ optique du mode guidé circulant dans cette cavité soit diminuée 

d'un facteur e (E = E0/e). Le facteur de qualité Q du microrésonateur peut donc être défini 

comme étant égal à 2 fois le rapport de durée de vie de cavité cav sur une période 

d'oscillation du champ optique (période
m
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 , où m est la fréquence angulaire optique 

à la résonance) (85) : 
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A partir des équations (II 23, II 24 et II 25), nous déduisons cette relation : 
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où Ntours est le nombre de tours de circulation du mode guidé dans la cavité. La signification 

physique de la finesse d'un microrésonateur, à partir de la relation (II 26), est donc la 

suivante : la finesse est proportionnelle au nombre de tours dans la cavité que le mode 

guidé a réalisé avant que son intensité ne diminue d'un facteur e. Dans le contexte des 

capteurs optofluidiques, nous avons donc intérêt à réaliser des microrésonateurs de grande 

finesse ou de grand facteur de qualité afin d'augmenter la longueur effective d'interaction 

Leff (Eq. I 19). 

Le contraste de la raie transductrice dans la réponse spectrale d'un microrésonateur est 

défini par (Eq.I 27) et s'exprime à partir des Eqs. (II 10) et (II 11) comme : 
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En régime de couplage critique, nous avons Tmin = 0, le contraste devient maximum et C = 1. 

Le taux d'extinction d'une raie transductrice dans une réponse spectrale d'un 

microrésonateur est défini par (Eq. I 28) : 
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Nous observons qu'à part l'intervalle spectral libre, les paramètres caractéristiques d'un 

microrésonateur (FWHM, Q, F, C et ER) sont fonction de ses paramètres intrinsèques (K, A, 

(1-)1/2). L'optimisation d'un microrésonateur, en particulier dans le contexte de capteur, est 

l'optimisation de ces paramètres intrinsèques pour optimiser ses performances. 

II.1.2 Phénomènes physiques affectant la réponse optique d’un microrésonateur 

Différents phénomènes physiques sont à considérer lorsque l’on souhaite calculer, 

caractériser et interpréter la réponse optique d’un microrésonateur afin d'optimiser la 

conception et la réalisation de ce transducteur optique. L’étude de ces phénomènes est 

particulièrement importante dans le choix de la résonance pour la détection. Les principaux 

facteurs physiques affectant la réponse optique d'un microrésonateur sont la dispersion 

modale, la dispersion de couplage, la biréfringence modale, le régime multimodal, 

l'interférence par une cavité Fabry-Pérot formée par deux faces du guide d'onde rectiligne. 

Ces questions avaient été étudiées dans un travail précédent au laboratoire, dans le cadre de 

la thèse de doctorat de Camille Delezoide (40). Nous rappelons ci-après les principaux 

résultats et ses interprétations. 

N.B. Pour des raisons de commodité, dans la suite du chapitre, nous regroupons parfois les 

paramètres intrinsèques K, A et (1-)1/2 en deux paramètres : 
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 peut donc être défini comme un facteur de couplage et a est un coefficient prenant en 

compte la contribution totale des pertes sur la transmission en amplitude. 

II.1.2.a Dispersion modale ou d’indice 

Dans les phénomènes de dispersion, les constantes de propagation des différents modes 

dans le microrésonateur et les indices de réfraction des matériaux qui le composent et 

l’entourent dépendent de la longueur d’onde. Dans le microrésonateur en SU-8, les indices 

de réfraction du matériau SU-8, du substrat et du superstrat sont donc dépendants de la 

longueur d’onde. Il en résulte une dispersion de l’indice effectif neff du mode guidé ou 

l'existence d'une dispersion modale dans le microrésonateur.  

D’après les expressions II 8 pour la transmission en intensité, II 16 pour le FSR, II 20 pour la 

largeur à mi-hauteur (FWHM), II 21 pour la finesse et II 22 pour le facteur de qualité du 

microrésonateur, la dispersion modale du microrésonateur induit une dépendance en 

longueur d'onde de ces paramètres caractéristiques. 

Supposons que la dispersion modale reste linéaire sur une plage spectrale peu large, par 

exemple la fenêtre spectrale d'émission d'un laser accordable, pour estimer la variation 

neff() dans cette plage, nous pouvons utiliser un développement de Taylor-Lagrange du 

premier ordre : 

)()()()( 000 








eff

effeff

N
NN          (Eq. II 29) 

Nous avons vérifié cette relation de dispersion modale pour les premiers modes guidés d'un 

guide d'onde optique en polymères dont le profil d'indice est mesuré par une méthode 

ellipsométrique dans la fenêtre spectrale 1490 nm - 1640 nm. Le calcul a été réalisé par la 

méthode analytique d'indice effectif. 

Pour un matériau polymère, pour lequel le terme neff/est négatif, une forte dispersion 

modale entraîne un indice effectif de groupe ng plus élevé (cf. Eq. II 14). Cet effet 

s’accompagne d’une réduction de l'intervalle spectral libre (FSR) en fonction de la longueur 

d'onde (cf. Eq. II 21). Il est cependant possible de choisir la raie transductrice dont les 

caractéristiques sont favorables à une détection performante en décalant la plage de 

balayage en longueur d’onde de la source laser vers la région spectrale favorable si cela est 

possible. 

II.1.2.b Dispersion de couplage 

En plus de la dispersion modale, les paramètres intrinsèques K, A et (1-)1/2 du 

microrésonateur sont dispersifs. Ils ont même la dispersion modale que le mode guidé en 

jeu dans le couplage et dans la propagation dans les guides d'onde optique formant le 
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microrésonqteur. Cette dispersion du couplage peut se traiter de la même façon que l’indice 

effectif, par un développement de Taylor-Lagrange du premier ordre : 
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   (Eq. II 30) 

 Nous avons calculé numériquement la réponse optique du microrésonateur en fonction des 

ses paramètres intrinsèques par le développement de Taylor-Lagrange et présenté le 

résultat est présenté sur la figure ci-après. 

 

Figure II 6. Variation des paramètres internes a (bleu) et  (rouge) en fonction de la longueur d’onde et son effet sur la 

réponse optique (bleu) par rapport à la réponse optique sans dépendance de a et  à la longueur d’onde (rouge). L=1370 

µm, =0,1, neff0=1,56, a/= - 0,01 nm
-1

 et /=0,01 nm
-1

 

La dispersion du couplage n’affecte pas l'intervalle spectral libre (Eq.II 16) car celui-ci ne 

dépend pas des paramètres intrinsèques (K, A, (1-)1/2). En revanche, elle affecte les 

grandeurs dépendantes de ces paramètres telles que le contraste C et le taux d'extinction 

ER, la largeur à mi-hauteur FWHM, le facteur de qualité Q et la finesse F. 

En conclusion, si, sur une plage spectrale (la fenêtre spectral d'un laser accordable de 1490 

nm à 1640 nm par exemple), l’écart des intervalles spectraux libres FSR est important et si le 

FSR diminue lorsque la longueur d’onde augmente (cf Eq. II 16), la dispersion modale de ng 

reste importante. Par ailleurs, la dépendance de a et avec la longueur d’onde rend difficile 

l’optimisation de a et  sur une large plage spectrale, pour l’obtention du couplage critique 

ou d’un facteur de qualité Q élevé car la dispersion de couplage fait varier le contraste et le 

facteur de qualité en fonction de la longueur d’onde. 
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II.1.2.c Biréfringence modale 

Dans le microrésonateur, les constantes de propagation des ondes de polarisations TE et TM 

ne sont pas nécessairement égales, nous avons alors ≠TM. Il en va donc de même pour 

leurs indices effectifs. Ce phénomène est dû à une biréfringence modale. Si les modes quasi-

TE et quasi-TM sont strictement orthogonaux entre eux, il n’y a pas d’interférences entre ces 

deux modes pendant la propagation dans le guide (le produit scalaire de deux grandeurs 

orthogonales est nul) et la transmission à la sortie du microrésonateur peut s’écrire 

simplement comme la somme pondérée de deux transmissions provenant de chaque 

polarisation : 

TMTEtot TTT 21        (Eq. II 31) 

où α1+ α2 =1. 1TTE et 2TTM sont respectivement les composantes de transmission analysées 

suivant les directions TE et TM à la sortie du microrésonateur. 

En présence d’une polarisation rectiligne de l’onde émise par le laser à l’entrée du 

microrésonateur, les coefficients α1 et α2 dépendent de l’angle de projection de la 

polarisation, défini par une lame demi-onde, placée avant l’entrée du microrésonateur (cf. 

II.2.1.a Description du banc de mesure). Grâce à la méthode des indices effectifs EIM (cf. 

II.1.3 Méthodes de l’indice effectif et conception de microrésonateurs monomodes), les 

indices effectifs des modes quasi-TE et quasi-TM peuvent être déterminés. Nous pouvons 

ainsi simuler la réponse optique qui résulte de la somme de ces deux polarisations (cf. Figure 

II 7). La présence simultanée de ces deux polarisations provoque une diminution de 

contraste et la présence d’un second pic (qui ne correspond pas à un pic d’ordre supérieur). 

Il est cependant possible de s’affranchir de ces effets par une séparation de ces deux 

transmissions correspondant aux modes quasi-TE et quasi-TM à la sortie du microrésonateur 

en analysant simultanément ces deux polarisations. En effet, dans le montage du banc de 

mesure (cf. Figure II 35), grâce à l’association d'un polariseur et d'une lame demi-onde de 

large bande spectrale à l'entrée du microrésonateur, la polarisation linéaire est orientée à 

45° par rapport aux deux directions orthogonales TE et TM. A la sortie du microrésonateur le 

signal de transduction est analysé suivant ces deux directions par un séparateur de 

polarisation en TE et TM (cf. II.2.1.a Description du banc de mesure). 
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Figure II 7. Réponse optique du microrésonateur en polarisation TE (courbe rouge), en polarisation TM (courbe bleue) et 

en présence de ces deux polarisations (courbe verte) pour a=0,8, =0,9, =0,1 et neffTE=1,5159 et neffTM=1,5166 

Cette différence de constante de propagation entre les polarisations TE et TM est 

responsable de l’écart observé lors d’expériences de détection entre les décalages 

spectraux analysés des polarisations TE et TM. 

II.1.2.d Bruit blanc et bruits hautes fréquences 

Le signal physique de mesure de la réponse optique du capteur est affecté par différents 

bruits provenus de l’ensemble du capteur. Ces bruits peuvent provenir de l’électronique 

(bruit de grenaille, bruit thermique des photodiodes), de l’optique du capteur (bruit 

quantique, lumières parasites sur le système, bruit d’intensité relative (RIN) du laser) ou de 

l’environnement (fluctuations de pression, de température). Ils peuvent être divisés en deux 

ensembles : les bruits dus à une erreur aléatoire ou à une erreur systématique. 

Les bruits systématiques sont prévisibles, identifiables et peuvent être éliminés par une 

correction sur le signal mesuré ; ils proviennent d’une erreur de calibration ou d’une 

variation régulière du signal comme le changement régulier de température par exemple (cf. 

II.2.1.c Contrôle de la température du composant). 

Les bruits aléatoires sont dus à un changement aléatoire du signal (fluctuations de pression, 

bruit de l’électronique). Une partie de ces bruits indépendants de la fréquence peut être 

matérialisée par un bruit blanc de densité spectrale de puissance constante (cf. Figure II 8). 
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Figure II 8. Réponse optique d’un microrésonateur en présence de bruit blanc (bruit blanc généré aléatoirement pour un 
signal sur bruit par mesure de 40 dB). 

Ces perturbations du signal vont perturber la mesure du pic de résonance et ainsi 

engendrer une incertitude de mesure sur le décalage spectral (cf. Figure II 9). 

 

Figure II 9. Zoom sur un pic de résonance sans bruit blanc (courbe rouge) et en présence de bruit blanc (courbe bleue). La 
détermination de la longueur d’onde du pic de résonance est plus difficile pour la courbe bruitée et nécessite un modèle 
ou un moyennage si le nombre de points de la courbe est suffisant. 

Par une acquisition de la réponse optique à fréquence d’acquisition maximale d’acquisition 

des données du signal de transduction, puis un moyennage jusqu’à la résolution spectrale 

souhaitée (processus en traitement du signal dit de décimation), il est possible de diminuer 

l’effet du bruit blanc. Cette décimation va également filtrer les bruits hautes fréquences et 

jouer le rôle d’un filtre passe-bas. 

II.1.2.e Présence de modes d’ordre supérieur (régime multimode) 

Dans les précédents calculs (cf. Figure II 6 à Figure II 9), nous considérions le cas d’un 

microrésonateur monomode. Cependant, lorsque la structure des guides d'onde formant le 

microrésonateur transmet plus d'un mode (régime multimode), il peut y avoir une 

superposition de deux ou plusieurs modes. Remarquons que le régime monomode ou 
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multimode d'un guide d'onde optique est également dispersif, à savoir qu'un régime 

monomode dans une plage spectrale peut devenir multimode dans une autre plage 

spectrale, à cause de la dispersion de la fréquence de coupure des guides d'onde optique. 

Nous considérons dans ce présent chapitre, la présence de deux modes. Les deux modes 

n’étant pas orthogonaux entre eux, il faut ici considérer leur interférence. 

Dans une étude précédente au laboratoire (40), un modèle physique de l'interférence de 

deux modes guidés dans un microrésonateur a été proposé. Ce modèle considère que la 

transmission totale en sortie du microrésonateur est la somme des transmissions de chaque 

mode à laquelle s’ajoute un terme d’interférence : 
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       (Eq. II 32) 

Où T1-2 est le terme d’interférence entre les deux modes, αm le rapport des modes sur la 

puissance totale d’entrée en intensité et  le déphasage dû à la propagation de l’onde à la 

fois dans le guide rectiligne et la cavité pour chacun des modes, Eq. II 25 : 
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Cette phase est mesurée par rapport à la phase à l’entrée du guide rectiligne. Dans cette 

formule, Lwg est la longueur du guide rectiligne, a et  les paramètres internes de chaque 

mode et φ le retard de phase sur un tour de cavité.  

Ce modèle suppose que l’on peut remplacer le régime monomode du champ E1, à l’entrée 

du microrésonateur (cf. Figure II 2), par une superposition des champs d’entrée de deux 

modes E1
(A) et E1

(B) pour représenter le régime bimodal et suppose ainsi, que pour la même 

puissance optique totale d’entrée, la répartition linéaire de cette puissance peut se 

présenter sous la forme : 













2
)(

1

2
)(

1

2
)(

1

2
)(

1

)1(
B

m

B

B

m

B

EE

EE




        (Eq. II 34) 

Les coefficients m et (1-m) sont donc les rapports de la puissance optique à l’entrée du 

guide des modes (A) et (B) par rapport à la puissance optique à l’entrée du guide rectiligne 

en régime monomode. 

Suivant ce modèle, nous avons réalisé un calcul numérique de la réponse optique d'un 

microrésonateur bi-mode à partir des valeurs de l'indice effectif de chaque mode, 
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déterminée par la méthode d'indice effectif, et des caractéristiques du microrésonateur. Les 

paramètres internes des deux modes sont nécessairement distincts et le confinement est 

moins important dans le second mode que le premier (car n1>n2). Les modes d’ordre 

supérieur ont donc une longueur de champ évanescent plus élevée ; il y aura plus de pertes 

optiques et les paramètres internes a et  seront par conséquent plus faibles que ceux du 

mode fondamental. Sur la réponse optique d’un microrésonateur, il est alors aisé de voir la 

présence d’un mode d’ordre supérieur par l’observation de pics secondaires de plus faible 

contraste (cf. Figure II 10) et d’une modulation de l’enveloppe du signal de transmission (cf. 

Figure II 11). Les écarts d’indices effectifs et de paramètres internes (K, A et ) entre les 

deux modes sont les causes de la modulation d’enveloppe par la création d’un déphasage 

entre les propagations de ces deux modes. 

 

Figure II 10. Zoom sur deux raies de résonance de la réponse optique d’un microrésonateur de longueur L=1371 µm et 
d’indices effectifs neff,1=1,5106 (mode fondamental) et neff,2=1,4762 (second mode). La courbe rouge est la transmission 
en intensité du premier mode, la courbe bleue du second mode et la courbe verte est la transmission résultante de ces 
deux modes. On remarque la présence du second mode sur la courbe de transmission résultante par l’observation d’un 
pic de plus faible contraste qui s’adjoint au pic principal. 

 

Figure II 11. Réponse optique de 1500 nm à 1600 nm d’un microrésonateur de longueur L=1371 µm, d’indices effectifs 
neff,1=1,5106 (mode fondamental) et neff,2=1,4762 (second mode). La modulation de l’enveloppe du signal de transmission 
est clairement visible. 
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La position des pics de résonance des modes supérieurs va influer sur la forme de la raie 

transductrice résultante, provoquant une asymétrie du pic de résonance (cf. Figure II 12). 

L’influence du second mode s’exerce davantage d’un côté de la raie transductrice que de 

l’autre. On verra qu’en présence d’un second mode, il est préférable de ne travailler qu’avec 

le côté le moins affecté par le second mode (cf. II.4.3.a Utilisation d’un ou des deux points 

d’inflexion pour la détection). 

 

 

Figure II 12. Réponse optique d’un microrésonateur de longueur L=1371 µm et d’indices effectifs neff,1=1,5106 (mode 
fondamental) et neff,2=1,4762 (second mode). Sur ces deux graphes à différentes plages spectrales, on peut voir 
l’influence du second mode (courbe de transmission bleue) sur la forme des raies de résonance résultantes (courbe 
verte). La courbe rouge est la transmission du premier mode uniquement. 

Lorsque les ondes sont en opposition de phase (cf. Figure II 13), les raies de résonances du 

second mode sont dissociées des raies du mode fondamental. 
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Figure II 13. Réponse optique d’un microrésonateur de longueur L=1371 µm et d’indices effectifs neff,1=1,5106 (mode 
fondamental) et neff,2=1,4762 (second mode). Sur cette plage spectrale, les ondes des premier et second modes sont en 
opposition de phase. On observe ainsi clairement les pics de résonance des deux modes. 

Il est à noter que la mesure des paramètres caractéristiques de la résonance est biaisée si 

nous sommes en présence d’un microrésonateur multimode affectant le facteur de qualité 

et le contraste. L’étude de la raie transductrice s’avère moins aisée, le contraste est plus 

faible et la détermination de la position du pic de résonance par un ajustement (« fit » en 

anglais) est plus complexe car elle doit prendre en compte les deux pics.  

En observant la Figure II 13, on observe qu’il est possible de suivre séparément les 

résonances de deux modes en opposition de phase. Etant donné que la profondeur de 

pénétration de deux modes (fondamental et du premier ordre) dans la couche de 

confinement supérieure est différente (le mode d'ordre supérieur pénètre plus 

profondément dans la couche), il est alors possible d'exploiter cette propriété du champ 

évanescent pour sonder différentes hauteurs de la surface fonctionnalisée du transducteur, 

par exemple dans le cas d'accrochage de la molécule cible sur différentes couches de ligand 

de reconnaissance immobilisées sur la surface du microrésonateur. 

II.1.2.f Interférences de Fabry-Pérot 

L’écart d’indices entre le SU-8 et l’air, bien que plus faible qu’entre silicium et air, provoque 

une réflexion sur la face en entrée  et sur la face en sortie du guide rectiligne, créant ainsi un 

interféromètre de Fabry-Pérot. 

La transmission de l’interféromètre de Fabry-Pérot peut s’écrire comme suit : 

2

2

)cos(21

)1(
)(

RR

R
T

PF

PFPF










        (Eq. II 35) 

Où R est la réflectance entre l’air et le SU-8, liée au coefficient de réflexion en amplitude r 

par la relation R=|r|2, et δ la différence de phase entre deux ondes transmises par 

l’interféromètre de Fabry-Pérot. Nous pouvons écrire cette différence de phase comme : 
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)cos(2
2

, 



 WGWGeffPF Ln      (Eq. II 36) 

Où neff,WG est l’indice effectif de l’onde dans le guide rectiligne (si l’on considère que la 

dispersion est négligeable), LWG la longueur du guide rectiligne et  l’angle de la lumière dans 

le guide d’onde. La lumière arrivant perpendiculairement sur la face d’entrée du guide 

d’onde, on peut assumer que l’angle  est proche de 0 et ainsi, nous avons cos()≈1. 

En utilisant un modèle similaire à celui réalisé pour la modélisation d’un mode d’ordre 

supérieur, on modélise la transmission totale en sortie du microrésonateur comme la 

somme des transmissions de l’interféromètre de Fabry-Pérot et du microrésonateur à 

laquelle s’ajoute un terme d’interférence (cf. Figure II 14). 

 

Figure II 14. Réponse optique calculé d’un microrésonateur en polymère de longueur L=1371 µm, d’indice effectif 
neff=1,56 et de longueur de guide 36mm sans (courbe rouge) et en présence (courbe bleue) d’interférences de Fabry-
Pérot. On observe des oscillations. 

L’effet des interférences de Fabry-Pérot sur la réponse optique du microrésonateur est 

visible sur la Figure II 14. Nous observons une résonance périodique qui se superpose à la 

réponse optique du microrésonateur. Cette interférence parasite crée des oscillations sur la 

transmission et par conséquent une augmentation de l’incertitude dans la mesure de la raie 

transductrice, car la raie résultante est moins lisse et moins fine. Il est à noter que l’écart 

d’indices air-guide rectiligne en polymère (air/SU-8), relativement faible, réduit ce 

phénomène et est un avantage par rapport aux microrésonateurs inorganiques où cet écart 

est plus élevé (air-Si). 

II.1.2.g Dispersion et tendances 

Il peut être intéressant de voir les effets engendrés par la dispersion sur les grandeurs 

caractéristiques du microrésonateur (facteur de qualité, FSR). Nous avons vu précédemment 

que de nombreux paramètres dépendent de la dispersion. Grâce aux équations de cette 
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partie, nous avons tracé les variations du facteur de qualité Q et de l’intervalle spectral libre 

FSR (cf. Figure II 15).  

 

 

Figure II 15. Mise en évidence de la dépendance de l’intervalle spectral libre FSR, du facteur de qualité Q à la longueur 

d’onde pour un microrésonateur de longueur de cavité L = 1371 µm, a = 0,8,  = 0,9,  = 0,1, neff=1,56 et neff/= - 0,05 
UIR/µm. Le facteur de qualité Q est plus élevé à 1500 nm que 1600 nm. 

On observe une dépendance du facteur de qualité Q avec la longueur d’onde (cf. Eq. II 20). A 

1500 nm, le facteur de qualité est de 13575 contre 12730 à 1600 nm. L’intervalle spectral 

libre FSR augmente quant à lui de 1,052 nm à 1500 nm à 1,197 nm à 1600 nm. Travailler à 

une longueur d’onde plus faible (1500 nm) va donc augmenter le facteur de qualité mais 

diminuer l’intervalle spectral libre. Comme nous cherchons à détecter de très faibles 

concentrations (provoquant des décalages spectraux faibles d’une centaine de pm), un 

intervalle spectral libre de 1,05 nm à une longueur d’onde proche de 1500 nm est donc 

suffisant. Sur la plage fournie par notre laser accordable, il est ainsi avantageux de travailler 

à proximité de 1500 nm afin d’avoir un facteur de qualité optimum. 

II.1.3 Méthodes de l’indice effectif et conception de microrésonateurs monomodes 

II.1.3.a Méthodes de l’indice effectif 

Afin de concevoir des microrésonateurs performants, Il est important de comprendre les 

paramètres géométriques et matériels (profil d’indices des guides) qui vont affecter la 

propagation des modes guidés dans le microrésonateur. La méthode de l’indice effectif (EIM 

en anglais pour Effective Index Method) permet de comprendre l’influence du changement 

d’une grandeur sur la propagation de l’onde : valeurs des indices effectifs, nombre de modes 

qui se propagent, valeurs des confinements des modes guidés dans le microrésonateur. En 

effet, grâce à cette méthode, nous pouvons analyser quel paramètre doit être ajusté afin 

d’obtenir un microrésonateur monomode. 

Cette méthode est basée sur la solution des équations d'onde de Helmholtz qui régissent la 

propagation des modes guidés dans les guides d'onde optique composés de matériaux 
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diélectriques et non magnétiques (ici, nous utilisons les polymères SU-8 et Cytop, la silice et 

l'eau). Cette méthode est bien présentée dans la littérature (40,41,49,86) et nous rappelons 

ici les principaux résultats pour nos applications de capteurs à champ évanescent utilisant les 

microrésonateurs optiques.  

Ces équations d'onde, dans un repère cartésien (O, x, y, z) avec z la direction de propagation 

des modes dans un guide, sont définies par : 
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      (Eq. II 37) 

Avec k la constante de propagation dans le vide et n(x,y) le profil d’indices étudié. Ces 

équations n’admettent pas de solutions exactes mais il existe des méthodes capables de 

calculer des solutions approchées acceptables comme la méthode des indices effectifs.  

 

Figure II 16. Structure d'un guide diélectrique rectangulaire 

Dans un guide plan, le mode transverse électrique (TE) caractérise la propagation d’une 

onde dont le champ électrique ne présente qu’une seule composante selon l’axe Oy. Nous 

avons donc )0,,0( yEE  . Le mode transverse magnétique (TM) caractérise la propagation 

d’une onde dont le champ magnétique ne présente qu’une seule composante selon l’axe Oy. 

Nous avons donc )0,,0( yHH  . Pour la propagation dans un guide rectangulaire (cf. Figure II 

16), les modes TE et TM purs n’existent plus, comme dans le cas de guides plans, à cause des 

réflexions internes multiples sur les quatre parois qui forment le guide pendant la 

propagation du mode. Dans ce type de propagation, il existe seulement des modes hybrides 

qui sont une combinaison du mode pur TE et du mode pur TM. Si l'angle de propagation d'un 

mode hybride reste faible, la composante principale du champ optique est soit quasiment 

parallèle à l'axe Oy dans un cas, soit quasiment parallèle à l'axe Ox dans l'autre, dépendant 

de la polarisation de l'onde injectée initialement dans le guide d'onde rectangulaire. Dans le 

cas où la composante principale du champ optique du mode hybride est quasiment parallèle 

à Oy (cf. Figure II 16), le mode est appelé mode quasi-TE, tandis que quand la composante 

principale du champ optique est quasiment parallèle à l'axe Ox le mode hybride est appelé le 
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mode quasi-TM. Nous pouvons donc écrire les équations de Helmholtz pour les modes 

quasi-TE et quasi-TM de la façon suivante : 
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  (Eq. II 38) 

La méthode des indices effectifs est basée sur l’hypothèse que les champs électriques et 

magnétiques des ondes électromagnétiques peuvent être exprimés avec une séparation des 

variables spatiales x et y. Les composantes Hy et Ey peuvent alors être exprimées ainsi : 

Hy(x,y)=XH(x).YH(y) 

Ey(x,y)=XE(x).YE(y)         (Eq. II 39) 

A partir des équations (II 37) et (II 38), on obtient les équations d'onde avec un confinement 
suivant x et un confinement suivant y avec une distribution d’indice effectif neff(y) du mode 
guidé dans ce guide d'onde plan : 
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            (Eq. II 41) 

Cette hypothèse ramène le problème d’une équation d'onde à deux dimensions (suivant Ox 

et suivant Oy) (Eq. II 38) à deux équations d'onde à une dimension (l'une suivant Ox - Eq. II 

40 et l'autre suivant Oy - Eq. II 41). Physiquement équivaut à convertir le guide rectangulaire 

de confinement optique à 2 dimensions en deux guides d'onde plans de confinement 

optique à 1 dimension. Le premier guide plan est celui d’un confinement optique suivant la 

direction Ox, appelé guide horizontal, dont l'équation d'onde est (Eq. II 40). Le second est 

celui d’un confinement optique, suivant la direction Oy, appelé guide vertical, dont 

l'équation d'onde est (Eq. II 41). Notons que le profil d'indices neff(y) dans le guide vertical 

est obtenu à partir de la solution de l'équation de dispersion dans les guides plans 

horizontaux en tenant compte de la structure originelle du guide rectangulaire. Sur la Figure 

II 17 est représenté le schéma de la méthode EIM pour traiter le guide d'onde rectangulaire 

présenté sur la Figure II 15. Par la symétrie de la structure du guide, on peut diviser cette 

structure en 3 régions 1, 2 et 3 dont les deux régions 2 et 3 sont identiques. Pour le guide 

d’onde plan horizontal, l’indice effectif neff1 du mode guidé dans la région 1 de la Figure II 17 

est obtenu par la résolution de l’équation de dispersion dans ce guide. Les régions 2 et 3 

sont identiques et n'ont pas de structure de guide d'onde plan, l'indice effectif du mode 

guidé dans ces régions est égal à n3, l'indice de la couche de confinement supérieure du 

guide rectangulaire, car le mode guidé ne peut pas se propager dans ces régions. La 

distribution de neff(y) est représentée sur la Figure II 17 du guide plan vertical dont le cœur 
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possède l'indice neff1 et les deux couches symétriques de confinement ont le même indice n3. 

Ce guide plan vertical est donc un guide symétrique. Avec cette distribution neff(y) on peut 

résoudre l'équation de dispersion du mode guidé dans ce guide plan vertical pour obtenir sa 

constante de propagation . Notons que cette constante de propagation est également celle 

du mode hybride se propageant dans le guide d'onde rectangulaire. Enfin, la solution de 

l'équation d'onde (Eq. II 40) fournit la fonction XE,H(y) et la solution de l'équation d'onde (Eq. 

II.41) fournit la fonction YE,H(y). Nous trouverons donc la solution pour un mode hybride 

guidé dans le guide rectangulaire en appliquant les relations (Eq. II 39). 

 

            

Figure II 17. Schéma de la méthode de l’indice effectif pour un guide rectangulaire 

Afin de calculer les indices effectifs, nous introduisons la fréquence réduite V, la constante 

de propagation réduite b (cf. Eq. II 42 et II 43) et le facteur d’asymétrie Λ. Si nous débutons 

dans la direction du confinement vertical, nous avons : 
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En direction horizontale(h) : 
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    (Eq. II 43) 

Il est à noter que Λh est nul. 

Les équations de dispersion pour les polarisations TE et TM s’écrivent alors : 

TM : 
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    (Eq. II 45) 

Nous utiliserons ces équations pour estimer les paramètres caractéristiques des modes 

guidés dans les guides d'onde rectangulaires tels que la constante de propagation  ou 

l'indice effectif neff ainsi que la distribution du champ optique guidé dans le guide. Nous 

pouvons également calculer numériquement la dispersion modale du guide lorsque la loi de 

dispersion de matériaux est connue, par exemple par la mesure ellipsométrique des couches 

minces. 

Pour la structure de microrésonateurs planaires, la condition d’accord de phase détermine 

le niveau du couplage entre le mode circulant dans le guide rectiligne et celui dans la cavité. 

Si nous supposons que le couplage est symétrique (cf. II.1.1 Modèle analytique de la 

propagation des ondes guidées dans le microrésonateur), nous avons la condition d’accord 

de phase suivante : 

2δ = cavité - rectiligne = 0 
Soit              neff/cavité - neff/rectiligne = 0           (Eq. II 46) 

Avec cavité la constante de propagation dans la cavité, rectiligne celle dans le guide rectiligne, 

neff/cavité l’indice effectif dans la cavité, neff/rectiligne l’indice effectif du mode guidé dans le 

guide rectiligne et 2δ l’écart entre ces constantes de propagation. Il y aura un couplage 

maximal de ce mode guidé dans la cavité si la différence des indices effectifs de la cavité et 
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du guide rectiligne est proche de 0. Il est donc souhaitable d’avoir une cavité et un guide 

rectiligne de même largeur et de même hauteur et de même hauteur. 

Une autre application de cette méthode est de calculer le nombre de modes permis qui se 

propagent dans le guide d'onde rectangulaire. Pour les microrésonateurs en couplage 

vertical destinés à notre application de capteurs optofluidiques, la structure du guide d'onde 

rectiligne et celle de la cavité sont différentes. En effet, le guide d'onde rectiligne est 

composé d'une couche de confinement inférieure en silice, un cœur en polymère SU-8 et 

une couche de confinement supérieure en polymère Cytop. Cette couche de Cytop joue 

également le rôle de la couche de confinement inférieure de la cavité. Le cœur du guide 

formant la cavité est également en SU-8, tandis que la couche de confinement supérieure de 

la cavité est souvent de l'eau déionisée ou une solution aqueuse d'analyte. Le tableau 

résumé des indices effectifs des différents modes guidés dans la cavité et le guide rectiligne, 

calculé par la méthode EIM pour un microrésonateur d’épaisseur 1,84 µm et de largeur 5 

µm, est présenté ci-dessous : 

Ordre m du 

guide 

Guide rectiligne Cavité 

neff,TE neff,TM neff,TE neff,TM 
0 1,5246 1,5218 1,5212 1,5170 
1 1,5051 1,5033 1,5015 1,4984 
2 1,4727 1,4725 1,4687 1,4672 
3 1,428 1,4293 1,4233 1,4234 
4 1,3736 1,3751 1,3674 1,3681 

Tableau II 1. Résumé des indices effectifs des différents modes guidés dans la cavité et le guide rectiligne obtenus par 
EIM pour des guides d’épaisseur 1,84 µm et de largeur 5 µm 

On observe que le nombre de modes se propageant dans la cavité et le guide rectiligne est le 

même. La différence de valeur des indices effectifs correspondant à un mode de même 

ordre se propageant dans le guide rectiligne et dans la cavité est due à la structure différente 

de ces deux guides d'onde optiques. La condition d’accord de phase 2δ ≈ 0 est vérifiée pour 

chaque mode (2δ ≈ 5.10-3) ; le couplage entre les modes de la cavité et ceux du guide 

rectiligne devient alors notable. Cependant, si l’on étudie les confinements de chacun de ces 

modes (cf. Tableau II 2), on observe un confinement de 20 à 50% plus faible pour les modes 

du premier ordre par rapport aux modes fondamentaux. Seuls les modes fondamentaux 

présentent un confinement élevé. Les modes d’ordre supérieur (m ≥ 1) vont donc subir des 

pertes optiques importantes et peuvent être négligés au bout d'une longue distance de 

propagation à cause des fuites des modes d'ordre supérieurs dans les courbures du guide 

d'onde de la cavité. Une autre source d'élimination (ou de "filtrage") de ces modes d'ordre 

supérieur dans la cavité est l'absorption de l'eau qui forme la couche de confinement 

supérieure de la cavité. En effet, l'absorption de l'eau dans la région spectrale de 1550 nm 

n'est pas négligeable (61). Or la profondeur de pénétration du champ évanescent des modes 

d'ordre supérieur est beaucoup plus importante (et c'est pour cette raison que leur 

confinement est faible) que celle du mode fondamental. Donc plus l'ordre du mode est élevé 

plus l'absorption par l'eau est élevée. Nous obtenons donc bien un microrésonateur quasi–
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monomode, malgré une configuration multimode des guides d'onde qui forment le 

microrésonateur. 

Ordre m du 
guide 

Guide rectiligne Cavité 

TE TM TE TM 

0 0,93 0,93 0,96 0,96 

1 0,58 0,46 0,81 0,78 
Tableau II 2. Valeurs des coefficients de confinement suivant la polarisation et le mode 

Il est cependant à noter que l’EIM n’est pas la méthode la plus adaptée pour calculer le 

confinement car en divisant le microrésonateur verticalement et horizontalement, les bords 

ne sont pas pris en compte. L’EIM sert surtout ici comme une aide à la conception des 

microrésonateurs pour étudier certaines tendances comme l’effet de l’augmentation ou de 

la diminution d’un paramètre géométrique ou d’un indice : une augmentation de la largeur 

ou de l’épaisseur des guides provoque l’augmentation de l’indice effectif et un confinement 

plus important. Un indice de cœur du guide plus faible provoque un confinement moins 

élevé mais un champ évanescent et un couplage plus élevés. Sachant que l’augmentation de 

la fréquence réduite V s’accompagne d’une augmentation du nombre de modes guidé, on 

remarque qu’une épaisseur de guide élevée ou un écart d’indices n=ncore-nclad élevé induit 

nécessairement une augmentation du nombre de modes guidés dans le microrésonateur 

(cf . Eqs. II 42 et 43). C’est la raison pour laquelle un microrésonateur en SU-8 est plus 

adapté à fonctionner dans l’eau que l’air. En effet, l’écart d’indices n est inférieur avec 

nclad=neau =1,33 que nclad =nair =1. 

Différentes méthodes numériques permettent de simuler le comportement de la 

propagation d’ondes dans un milieu matériel, ou dans une structure à  guidage optique,  

ainsi que le couplage de ces ondes dans ces structures. Une étude préliminaire a été réalisée 

au laboratoire dans le cadre de la thèse de C. Delezoide (40), utilisant principalement deux 

méthodes numériques : la méthode BPM (Beam Propagation Method) et la méthode FDTD 

(Finite-Difference Time Domain). La méthode BPM a permis de simuler la propagation de 

l’onde dans un guide rectiligne ou dans un guide peu courbé, en tenant compte des pertes 

optiques et de la réflexion aux bords mais s’avère limitée lorsque l’on souhaite simuler la 

réponse optique du microrésonateur entier. En effet, cette méthode ne permet pas de 

simuler une propagation dans un guide avec des angles de courbure supérieurs à 10°. La 

méthode FDTD, quant à elle, permet de simuler les pertes optiques dans le guide et le 

couplage de l’onde évanescente dans la cavité. Il s’avère cependant difficile de modéliser les 

pertes par diffusion des surfaces rugueuses qui nécessite une grande résolution spatiale. Les 

résultats obtenus par ces deux méthodes diffèrent des résultats expérimentaux. Il est donc 

plus efficace d’optimiser les dimensions des microrésonateurs par le prototypage. Dès lors, 

les méthodes numériques (BPM, FDTD) et analytique (EIM) apparaissent davantage comme 

une aide à la conception du microrésonateur afin de comprendre les effets d’un changement 

de paramètres de sa structure sur ses performances. 
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II.1.3.b Structure type de microrésonateurs en polymères 

A partir des études sur la conception d’un microrésonateur destiné aux applications de 

capteur optofluidique, nous avons pu déterminer une structure type de ce transducteur. Il 

s'agit d'un micro-hippodrome en coulage vertical et constitué de matériaux polymères. Le 

substrat du composant est un wafer en silicium de 350 µm d'épaisseur. La couche de 

confinement inférieure du guide rectiligne est en silice de 5 µm d'épaisseur (indice nsilice = 

1,444 à 1550 nm). Le cœur du guide rectiligne est en polymère SU-8 (photorésine négative 

de Microchem, complètement réticulée après le traitement ; indice nSU-8 = 1,56 à 1550 nm) 

et de forme rectangulaire de largeur w = 4 à 5 µm et de hauteur d = 1,5 à 2 µm. La couche de 

confinement supérieure du guide rectiligne ainsi que la couche de confinement inférieure de 

l’hippodrome est en polymère Cytop (fluoropolymère de Asahi Chemical Corporation ; indice 

ncytop = 1,335 à 1550 nm). Le gap vertical entre le guide rectiligne et le hippodrome est g = 

0,08 à 0,15 µm. Le cœur du guide hippodrome est également en polymère SU-8 et possède 

les mêmes dimensions en largeur et en hauteur que le guide rectiligne. Sur la Figure II 18 est 

représentée cette structure type de micro-hippodrome en polymères, sélectionnée comme 

transducteur optique pour nos capteurs optofluidiques. 

 
Figure II 18. Structure type d'un micro-hippodrome en polymères, sélectionnée pour le capteur optofluidique 

II.1.3.c Critère de sélection d’une raie transductrice pour la conception du microrésonateur 

A partir des études présentées précédemment, nous pouvons déduire les critères de 

sélection d’une raie transductrice issue d’un microrésonateur d’un capteur optofluidique 

adaptée pour la détection :  

  un contraste élevé 

  un facteur de qualité élevé 

  un intervalle spectral libre supérieur à 1 nm 

  une dispersion de couplage faible 



II.1 Composants optiques intégrés 

95 
 

  une propagation monomode dans le microrésonateur (raies symétriques avec une 

modulation d’enveloppe limitée) 

  une biréfringence modale faible (si possible) pour maintenir possible l’étude 

simultanée des raies de résonance en polarisation TE et TM par une technique de détection 

à longueur d’onde fixe (cf. II.2.2 Comparaison de la détection en intensité et par balayage 

spectral). 

Nous avons utilisé ces critères afin de sélectionner les meilleurs microrésonateurs d’un 

masque conçu initialement par C. Delezoide dans le cadre de sa thèse de doctorat (40). Ce 

masque se divise en 4 composants de 23 microrésonateurs en parallèle. Avec ce masque, 

nous avons réalisé plusieurs composants et les avons caractérisés afin de sélectionner les 

microrésonateurs présentant systématiquement (à 3 reprises) ces critères de sélection. A la 

suite de ces résultats, nous avons conçu un nouveau masque (cf. Figure II 19) ne comportant 

que les microrésonateurs respectant ces critères, avec un espacement supérieur à 50 µm 

entre chaque microrésonateur pour éviter toute perturbation optique ou fluidique entre 

eux. 
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Figure II 19. Visualisation des masques comportant (a) les guides d’onde rectilignes, (b) les cavités en forme 
d’hippodrome (figure centrale) et (c) la superposition de ces deux masques (figure de droite) 

En analysant les réponses optiques, nous observons différents phénomènes d’interférences 

se superposant à la résonance du microrésonateur (cf. Figure II 20). On y trouve des 

oscillations de deux fréquences différentes : l’une des oscillations présente un interfrange de 

0,01 nm, l’autre oscillation a un interfrange de 0,043 nm. La première oscillation, de plus 

forte amplitude (0,1 V) peut correspondre à des réflexions aux faces d’entrée et de sortie du 

guide rectiligne qui forment une cavité Fabry-Pérot (cf. II.1.2.f Interférences de Fabry-Pérot). 

En effet, en utilisant l’équation II 36, ce comportement correspond à une distance dans le 

guide rectiligne de 1,89 cm, soit la longueur d’un composant. 

(a) 
(b) 

(c) 
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Figure II 20. Raie transductrice d'un microrésonateur de longueur 1371 µm et de facteur de qualité d’environ 33000 (a) et 
zoom sur les interférences proche de la transmission maximale (b). Nous observons des oscillations à deux fréquences 
différentes. 

La deuxième oscillation, de plus faible amplitude, correspond à une distance de 13 cm dans 

l’air. On peut supposer que cette oscillation est due à la réflexion entre les lentilles utilisées 

pour faire converger la lumière colllimatée en sortie du séparateur de polarisation TE/TM 

vers les zones actives des photodétecteurs (cf. II.2.1.a Description du banc de mesure). 

II.1.3.d Discussion et sensibilité du microrésonateur 

En résumé, afin d’optimiser nos microrésonateurs pour le capteur optofluidique, deux 

aspects sont à considérer : la précision de la détection du décalage spectral suite à 

l’introduction d’un analyte sur la surface du microrésonateur, c’est-à-dire la résolution du 

décalage spectral, ainsi que la sensibilité du capteur à cette introduction. L’optimisation de 

la résolution sera traitée en II.4 Amélioration de la limite de détection du capteur par une 

optimisation de la mesure en temps réel du décalage spectral de la raie. Pour optimiser le 

contraste et le facteur de qualité, nous avons montré qu’il faut chercher à être proche du 

couplage critique tout en restant en sous-couplage pour maximiser le facteur de qualité Q, 

et qu'il faut en même temps améliorer la transmission de la cavité pour obtenir un contraste 

adapté à la mesure de détection du capteur (cf. II.1.1 Modèle analytique de la propagation 

des ondes guidées dans le microrésonateur). 

La relation (Eq. II 23) montre qu'en améliorant le facteur de qualité Q on augmente la finesse 

de la raie transductrice et ainsi la précision de la mesure du décalage spectral en temps réel. 

Une amélioration du facteur de qualité du transducteur contribue donc à améliorer la 
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résolution de mesure. Par ailleurs, la relation (Eq. I 17) montre qu'une augmentation de la 

valeur de Q entraîne une augmentation de la longueur effective d'interaction entre l'onde 

évanescente et l'analyte, elle contribue donc à une augmentation de la sensibilité du 

capteur. Par conséquent, améliorer la limite de détection revient donc à améliorer le 

facteur de qualité Q. En outre, un confinement réduit (comme une diminution de l’indice 

effectif du mode guidé) améliore la sensibilité du microrésonateur mais augmente les pertes 

de l’onde et donc abaisse le facteur de qualité. La résolution et la sensibilité sont liées dans 

une même grandeur, la limite de détection DL, qui est définie comme la plus petite quantité 

de mesurande pouvant être détectée par notre capteur. L’améliorer revient donc à avoir un 

capteur plus adapté à la mesure d’espèces en très faibles concentrations. 

D’après l’équation II 22, l’une des solutions pour améliorer le facteur de qualité est 

d’augmenter la dimension de l’anneau L. Cependant, augmenter L provoque une baisse de 

l’intervalle spectral libre FSR et donc une baisse de la bande passante du capteur ainsi 

qu’une augmentation des pertes intra-cavité car le facteur A (cf. II.1.1 Modèle analytique de 

la propagation des ondes guidées dans le microrésonateur)  comprend un terme de perte 

dépendant de la longueur de l’anneau e-L. Par ailleurs, une cavité de taille importante ne 

serait pas adaptée à la détection d’espèces en temps réel à l’échelle moléculaire ou à de très 

faibles concentrations. Il ne faut donc pas chercher à augmenter la longueur de la cavité 

mais plutôt à diminuer les pertes afin d’améliorer le paramètre interne a. Différentes pertes 

sont alors à diminuer : 

 Pertes par diffusion dues à la rugosité de la surface : 

D’après C.-Y. Chao (76), Ces pertes sont proportionnelles à  cladeff nn 22  . Une diminution de 

la rugosité du guide ou un contraste d’indices neff-nclad moins élevé permet de diminuer ces 

pertes.  

 Pertes de courbures : 

La courbure de l’anneau engendre des pertes. D’après C.-Y. Chao (76), plus l’écart d’indices 

ncore-clad=ncore-nclad sera important, plus les pertes de courbures seront faibles.  

 Pertes dans le substrat (Silice) et le superstrat (eau) : 

D’après C.-Y. Chao (76), plus les écarts d’indices ncore-clad=ncore-nclad et ncore-sub=ncore-nsub 

seront importants, plus les pertes dans le substrat et le superstrat seront faibles.  

 De manière globale, nous pouvons faire ressortir les tendances relatives à ces pertes : 

plus les contrastes d’indices ncore-clad=ncore-nclad ou ncore-clad=ncore-nclad sont élevés, plus les 

pertes aux interfaces substrat et superstrat et les pertes de courbure seront faibles. Nous 

pouvons voir ici les avantages d’un microrésonateur à fort contraste d’indices (cas des 

microrésonateurs inorganique Silicon-On-Insulator) sur la réduction des pertes. Cependant, 

les pertes par diffusion dues à une rugosité de surface seront, elles, plus élevées. Augmenter 
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le contraste d’indices augmente également le nombre de modes guidés (la fréquence 

réduite augmentant) mais améliore le confinement. Il faut donc un compromis entre une 

diminution des pertes optiques, un bon confinement de l’onde et un nombre de modes 

faible.  

Il est important de rappeler que la limite de détection n’est pas une grandeur intrinsèque au 

capteur mais dépend de la résolution de l’ensemble de l’instrument de mesure, de l’espèce à 

étudier et de son excès de polarisabilité ex (cf. I.5.3 Comparaison des détections homogène 

et surfacique). 

Dans l’analyse des phénomènes physiques (cf. II.1.2 Phénomènes physiques affectant la 

réponse optique d’un microrésonateur), il a été montré que les interférences de modes 

d’ordre supérieur perturbent la détection du décalage spectral (facteur de qualité et 

contraste réduits) ; il est donc plus avantageux d’avoir un microrésonateur ne supportant 

qu’un seul mode guidé (guide monomode). La présence de modes d’ordre supérieur se 

matérialise dans la réponse optique par la présence de pics secondaires de plus faibles 

contrastes ainsi qu’une modulation de l’enveloppe de la transmission, engendrant un 

contraste plus faible des résonances. Sélectionner des raies de résonance avec une 

transmission minimum proche de 0 signifie donc que le microrésonateur fonctionne près du 

régime de couplage critique et que les effets d’éventuels modes d’ordre supérieur sont 

négligeables (et qu’il y a peu de dispersion des paramètres internes a et ). Une transmission 

d’un pic de résonance proche de 0 est également le reflet d’une absence de pertes dues au 

désaccord de phase des modes guidés (modal mismatches losses, comprises dans le facteur 

) du guide rectiligne et de la cavité dues à un écart des indices effectifs entre ces entités. 

L’écart d’indices effectifs peut provenir d’une différence de hauteur de guide (de même 

largeur) entre le guide rectiligne et la cavité.  

Il est à noter que l’écart d’indices air-guide rectiligne (air/SU-8), relativement faible, réduit 

le phénomène d’interférences de type Fabry-Pérot (cf. II.1.2.f Interférences de Fabry-Pérot) 

et est un avantage par rapport aux microrésonateurs inorganiques où cet écart est plus 

élevé (air-Si). 

Si nous considérons que la circonférence du microrésonateur peut varier, la sensibilité s’écrit 

comme suit : 
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   (Eq. II 47) 

Nous rappelons que dM est la quantité de mesurande et d le décalage spectral de la 

résonance dû à cette quantité de mesurande sur le microrésonateur. D’après la relation 

entre une longueur d’onde de résonance et la circonférence de la cavité (neff.L=.m, cf. Eq. I 

21), nous pouvons alors écrire : 
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               (Eq. II 48) 

Le premier terme correspond à l’impact du mesurande sur la longueur de la cavité L. Si le 

mesurande n’est pas une pression ou une température, nous pouvons assumer que ce 

facteur est négligeable pour la détection de concentrations faibles de molécules en solution. 

Le second terme nous montre les tendances pour augmenter la sensibilité. Plus l’indice 

effectif sera faible, plus la sensibilité sera élevée. Cela se comprend bien, plus l’indice effectif 

est faible, plus le champ évanescent de l’onde guidé sera important. Grâce à la méthode 

EIM, nous avons pu voir que diminuer les dimensions du microrésonateur (épaisseur ou 

longueur), diminue l’indice effectif du mode guidé dans le résonateur et ainsi augmente la 

sensibilité du microrésonateur. Cependant, diminuer l’indice effectif augmente les pertes 

optiques (confinement plus faible) et induit un faible facteur de qualité, donc une limite de 

détection, plus faible. Il faut donc, encore une fois, trouver un compromis entre sensibilité 

du capteur et pertes optiques. 

D’autre part, il est préférable de travailler à une longueur d’onde proche de 1500 nm afin 

d’avoir un facteur de qualité optimum. 

Ces différents aspects ont été pris en compte afin de choisir les microrésonateurs les 

plus adaptés à la détection. 

II.1.4 Réalisation des microrésonateurs en salle blanche 

La fabrication et la finalisation des microrésonateurs en polymères vont directement 

influencer les performances de ces derniers. Par exemple, la présence de défauts sur les 

circuits optiques intégrés (rugosité de surfaces, inhomogénéité de l’épaisseur des guides 

d'onde formant le microrésonateur) provoque des pertes optiques; une génération 

d’interférences parasites dégrade la réponse optique du microrésonateur (faible 

transmission, contraste et facteur de qualité). Du fait de la taille micrométrique des 

microrésonateurs utilisés, un grain de poussière (du même ordre de grandeur que le guide) 

déposé sur un composant dégraderait les caractéristiques optiques du composant. La 

fabrication doit donc être rendue quasi indépendante des paramètres externes dans 

l’environnement (poussières, changement de température), afin d’assurer des conditions de 

fabrication identiques à chaque réalisation de composants et ainsi permettre une 

répétabilité de la réalisation. Cette répétabilité est cruciale pour une reproductibilité des 

résultats de détection. Pour répondre à ces exigences, la fabrication d’un circuit optique 

intégré doit s’effectuer dans une salle blanche. Nous avons réalisé nos composants en salle 

blanche de l’Institut d’Alembert à l'ENS Paris-Saclay, dédiée à la technologie de polymères, 

de norme  ISO 7 (en norme ISO 14644-1, filtration limite à 352000 particules de taille 

supérieure à 0,5 µm dans un mètre cube la concentration de micro-poussières dans la 

pièce). 
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 Différents outils  sont utilisés pour réaliser le processus de fabrication, qui a été mis au 
point au laboratoire dans le cadre de la thèse de doctorat de C. Delezoide(40). Des 
ajustements ont cependant été réalisés concernant les temps d’exposition, de recuit et de 
développement afin d'améliorer le résultat de fabrication en fonction de la qualité des 
nouveaux produits utilisés. Pour des raisons pratiques, afin de minimiser le coût et dans 
l’optique d’une possible industrialisation, ce processus est basé sur la photolithographie 
proche UV. Cette photolithographie, souvent utilisée pour les photorésines qui sont très 

sensibles aux éclairements proches UV ( = 350 nm), permet d’obtenir efficacement des 
structures 3D de circuits optiques intégrés micrométriques grâce à des masques optiques 
d’alignement et un éclairement contrôlé du flux proche UV. Les motifs des masques sont 
reportés sur une résine photosensible. Une insolation sous UV de la résine permet de 
changer sa solubilité dans une solution de développement (développeur). Une résine 
positive insolée devient soluble dans le développeur et sera éliminée par rinçage de la 
surface du wafer après développement. A l’inverse, une résine négative insolée devient 
insoluble dans le développeur. Le microrésonateur en polymère SU-8 2002 est constitué 
d’une résine négative. Même si la résolution latérale de la photolithographie proche UV 
(500 nm) n’est pas aussi fine que celle d’une lithographie électronique (< 10 nm), lorsqu’elle 
est couplée à un outil de gravure sèche par ions réactifs (RIE), elle permet une bonne 
résolution selon l’axe perpendiculaire au substrat du composant, ce qui est parfaitement 
adapté à la configuration de couplage vertical du microrésonateur. Contrairement à la 
lithographie électronique, la photolithographie proche UV crée des surfaces moins 
rugueuses, ne nécessitant pas de recuits d’homogénéisation (thermal reflow(88)(87)) (87). 
Les différentes techniques utilisées pour la fabrication complète de nos microrésonateurs 
sont présentées dans la suite.  

II.1.4.a Outils de microfabrication 

1- Enduction centrifuge (« spin-coating ») 

L’enduction centrifuge permet d’étaler de faibles épaisseurs (de 10 nm à 200 µm) de résines 

polymères sur un substrat par la force centrifuge. La première étape, le « spread step » 

permet l’étalement homogène de la résine sur le substrat à faible vitesse de rotation. 

Durant la deuxième étape, le « spin step » (rotation), la vitesse de rotation est augmentée et 

le solvant de la résine s’évapore, fixant la résine sur la surface. Plus la vitesse est importante, 

plus la résine est évaporée et déposée de manière homogène. Le rôle de l’accélération est 

plus complexe et permet la création d’une force de torsion sur la résine – qui s’ajoute à la 

force radiale imposée par la vitesse de rotation – facilitant la dispersion et permettant un 

dépôt plus homogène sur une surface présentant déjà un motif (88). 

Différents défauts peuvent apparaître durant l’enduction centrifuge, ce qui peut réduire 

considérablement les performances de nos microrésonateurs : bulle d’air dans la solution de 

SU-8 2002, poussière déposée sur le wafer ou dans la solution de SU-8 2002. Une fois la 

résine déposée par enduction centrifuge, ces défauts provoquent des variations locales 

d’épaisseur du polymère ainsi que de la diffusion de la lumière s’ils se situent sur le 

microrésonateur. Le wafer utilisé doit être suffisamment large pour s’affranchir des 

inhomogénéités de surface apparaissant aux bords des wafer après l’enduction 

(augmentation de l’épaisseur aux bords du wafer). Il est à noter que le temps de rotation 
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durant l’étape de rotation (spin step) affecte la quantité de solvant évaporé et donc 

l’épaisseur du polymère. Il a été vu qu’une diminution de l’épaisseur du microrésonateur 

augmente la longueur du champ évanescent, et donc la sensibilité (cf. II.1.3 Méthodes de 

l’indice effectif et conception de microrésonateurs monomodes). L’augmentation du temps 

de dépôt permet de diminuer cette épaisseur jusqu’à une certaine limite permise par le 

matériau utilisé.  

Après l’enduction par la résine, le wafer peut être placé sur une plaque chauffante à 95°C 
durant un temps défini afin d’évaporer le reste du solvant (“soft bake”). Ce softbake stabilise 
la structure réalisée. Cependant, un softbake trop long diminuera la pénétration UV lors de 
l’insolation (cf. II.1.5.a.2- ci-après) et modifiera l'adhésion de la couche déposée sur le 
substrat (wafer), ce qui peut conduire au détachement des motifs des photorésines 
négatives créées (comme le polymère SU-8 2002) après développement. 
 

L’adhésion de la résine sur le substrat peut être favorisée par un promoteur d’adhésion 

(l’hexamethyldisilazane ou HMDS) ou un traitement plasma (activation de la surface). De par 

leurs longueurs élevées et leurs largeurs faibles, les guides rectilignes sont sensibles à un 

détachement. L’adhésion des guides doit donc être suffisamment importante. Celle-ci est 

d’autant plus forte que la surface du guide rectiligne en contact avec le substrat est grande. 

Expérimentalement, une largeur de 5 µm est suffisante pour permettre une adhésion 

efficiente des guides sur le substrat et éviter leur détachement. 

2- Photolithographie UV  

La photolithographie UV permet de créer des motifs sur des films fins jusqu’à des épaisseurs 

de 150 µm. Un masque (composé d’un film de chrome déposé sur une plaque de quartz) 

permet de transférer un motif sur la résine photosensible par radiation UV. Pour une résine 

photosensible négative, la radiation UV sur la résine engendre une protolyse et la création 

d’un photoacide qui va provoquer la réticulation (formation d’un réseau de polymères liés 

entre eux) des molécules du SU-8 après recuit Hardbake. 

La résolution latérale de la photolithographie UV est limitée par la diffraction en champ 

proche (diffraction de Fresnel) qui induit une distorsion des parois verticales des guides 

réalisés (cf. Figure II 21) : 
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Figure II 21. Image MEB d’un bord de guide rectangulaire réalisée par photolithographie UV. On observe une distorsion 
des parois verticales due à la diffraction en champ proche(79). 

La résolution latérale ( notée x) peut se calculer par la relation suivante : 

Dx       (Eq. II 49) 

Où  est la longueur d’onde utilisée et D la distance entre la couche de chrome (sur laquelle 

est représenté le motif sur le masque) et la résine. Cette relation montre que plus le motif 

est d’épaisseur faible et le masque proche de la résine, plus la résolution latérale est élevée. 

Cela montre l’intérêt de l’utilisation du chrome qui peut se déposer sur une très faible 

épaisseur sur une plaque de quartz (100 nm)(89). Optimiser le temps d’exposition UV, le 

temps de développement et l’épaisseur des résines permet de réduire cet effet de 

distorsion.  

Pour la photolithographie, nous utilisons un aligneur MJB4 (Karl Süss). La structure 3D de 

notre capteur est réalisée par deux photomasques. Le deuxième masque utilisé est aligné 

avec le motif précédent grâce à des marques d’alignement (Figure II 22). 

Le temps d’exposition UV est crucial ; un temps trop court induira une exposition 

insuffisante pour que les UV pénétrent toute la résine jusqu’au substrat. Les guides d’ondes 

pourront alors se détacher. A l’inverse, un temps d’exposition trop long provoquera une 

diffusion trop importante des UV dans la résine et élargira la largeur des guide d’ondes(effet 

de distorsion des parois verticales). 

Après l’exposition, un recuit post-exposition (post-exposure bake PEB) permet d’accélérer la 

réticulation du polymère SU-8 sur la zone insolée. Cette étape permet à la zone insolée de 

résister au développement. Une solution de développement (développeur SU-8) permet de 

rendre soluble la résine négative non insolée et de faire apparaître le motif. Après le 

développement, un recuit (Hard-bake) permet de réticuler complètement le motif en SU-8 

et de le rendre inerte aux solvants. Ce recuit permet également de diminuer la rugosité de 

surface et ainsi de réduire les pertes optiques par diffusion. 
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Figure II 22. Marques d’alignement pour le premier masque (à gauche) pour la lithographie des guides d’onde et le 
deuxième masque (à droite) pour la lithographie des cavités 

3- Gravure ionique réactive (Reactive ion Etching - RIE) 

La gravure ionique sèche est une technique utilisant un plasma, chargé d’ions négatifs, qui 

réagit chimiquement avec la surface de la couche déposée. Le plasma est généré par un 

champ électromagnétique haute fréquence (RF) à basse presssions (de 10mTorr à 100mT). 

Les systémes classiques de RIE, à plaques parallèles, comportent une chambre à vide, et 

deux électrodes cylindriques face à face. Le gaz de gravure utilisé dépend du matériau de la 

couche à graver, Tableau II 3 : 

Matériau à graver Gaz de gravure 

Oxydes (SiO2,…) Gaz fluorés (C4F6, C4F8, C5F8) couplés à de l’oxygène 

Nitrures (S2N2, S2N4,…) NF3, CHF3, C4F8, CF4 

Silicium SF6, CCl4 
Aluminium CCl4 
Polymères (Cytop,…) O2 

Tableau II 3. Matériaux à graver par RIE et leur gaz de gravure. La liste des gaz n’est pas exhaustive. 

La RIE présente les avantages d’être anisotrope et de pouvoir graver de façon sélective. Par 

exemple pour les nitrures, plus le gaz de gravure présente de carbone, plus la gravure sera 

sélective. Dans notre cas, un plasma d’oxygène permet de graver le Cytop (polymère) qui est 

utilisé comme couche de confinement supérieure du guide rectiligne et aussi comme couche 

de confinement inférieure de la cavité. 

La puissance du plasma, le débit des gaz, la pression dans la chambre, le temps de gravure 

sont à ajuster afin d’obtenir l’épaisseur et le motif souhaités. Lors de l’activation d’un champ 

électrique RF puissant, les molécules d’oxygène perdent un électron et sont ionisées, créant 

le plasma. Les électrons suivent les mouvement du champ électrique alternatif.Les électrons 

qui touchent les parois de l’enceinte vont directement à la masse. Il en résulte un potentiel 
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électrique positif élevé entre les deux électrodes (environ 300 V) qui va entraîner les ions 

positifs du plasma vers le composant, gravant sa surface. 

Pour obtenir des parois latérales des guides bien verticales, il est nécessaire que la gravure 

soit anisotrope. Les techniques de gravure humide (solution de gravure), isotropes, sont 

donc à éviter. Inversement, des techniques de gravure purement « physiques » 

(bombardement d’ions non réactifs, par exemple) endommagent le matériau et présentent 

une vitesse de gravure très lente. La RIE, qui combine à la fois des processus physiques (ions 

envoyés sur le matériau de manière directionnelle) et chimiques (réaction des ions à la 

surface, et éventuellement des processus de passivation des parois verticales) permet de 

conserver une vitesse de gravure acceptable sans endommager les couches à graver. 

La RIE sert également à activer la surface d’un substrat afin de permettre l’adhésion d’un 

film à sa surface. 

4- Découpe des composants à la pointe diamant 

La découpe des composants consiste à découper le wafer, une fois la structure réalisée, pour 

obtenir un composant optique prêt à être utilisé sur le banc optique. La technique, 

développée par C.Delezoide(79), permet de cliver le composant perpendiculairement aux 

guides rectilignes en suivant les plans cristallins du wafer silicium (cf. Figure II 23). 

 

Figure II 23. Visualisation des lignes de découpe sur le wafer (lignes jaunes) 

Cette découpe est réalisée par la propagation d’une fissure réalisée par une pointe diamant 

le long d’un plan cristallin du Silicium. Une mauvaise découpe introduira des pertes de 

couplage de la lumière liés aux faces d’entrée-sortie du microrésonateur.  
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II.1.4.b Outils d’observation 

Il est important de contrôler l’état d’un composant durant sa fabrication (vérification de 

l’état de surface, des épaisseurs des couches déposées, de la forme des guides) afin de 

s’assurer du bon déroulement de la fabrication. La hauteur des guides, l’épaisseur du gap et 

la rectitude des guides rectilignes sont particulièrement importants. Deux outils 

d’observation sont alors indispensables : un microscope optique et un profilomètre. 

1- Microscope optique 

Le microscope optique est un outil simple et efficace pour vérifier la propreté d’une surface, 

d’un dépôt. Il permet également de vérifier la bonne adhésion de guides rectilignes, la non 

surperposition de la cavité et du guide rectiligne au niveau du couplage ou un défaut sur le 

microrésonateur (bulles, poussières). Différentes techniques d’illumination permettent de 

mettre en évidence la présence d’un défaut sur le microrésonateur : 

  l’utilisation de filtres de couleur permet de supprimer les aberrations chromatiques. 

  la polarisation croisée. Deux polariseurs croisés permettent de stopper toute lumière 

directe. Cependant si un échantillon anisotrope se trouve entre les deux polariseurs, de la 

lumière peut être transmise à travers le second polariseur (analyseur).  

  la microscopie en champ sombre ou contraste de phase. Elle conduit à un arrière-plan 

(fond) noir sur lequel des objets à observer de faible contraste peuvent se voir plus 

clairement. Dans cette configuration, l’éclairage évite que les rayons directs n’atteignent 

l’objectif. Les rayons déviés par un matériau transparent à étudier permettent de visualiser 

la forme de ce matériau. 

  le diaphragme sert de passe-bas spatial, il enlève les tavelures (speckles ) hautes 

fréquences. Sans variation de hauteur sur un objet à étudier, l’image est noire, en présence 

d’une variation de hauteur, la lumière est transmise et l’image est claire. L’utilisation d’un 

diaphragme accentue donc les détails et les contours. 

Grâce à la règle sur l’oculaire du microscope, il est également possible de mesure la largeur 

approchée des guides d’onde. 

Des rubans de largeur variable et de même hauteur que les guides ont été réalisés sur les 

composants afin de déterminer la largeur minimale possible des guides d’onde des 

microrésonateurs afin que ceux-ci soient fixés sur la surface du composant. 
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Figure II 24. Motifs en angle en SU-8 à des largeurs croissantes sur le wafer (de 2,5 µm à 5 µm). On observe que 
seulement deux des six motifs initiaux restent fixés sur la surface. Le troisième tendant à se décoller comme en témoigne 
l’augmentation du rayon de courbure de l’angle droit sur les motifs. La largeur minimale des guides d’onde est ici de 4 
µm. 

2- Profilomètre par contact 

Le profilomètre permet de mesurer le profil d’une surface et donc de déterminer les 

épaisseurs des guides d’ondes et la profondeur du gap. Une pointe en diamant (stylet) 

parcourt la surface à étudier en suivant la forme de celle-ci. La résolution latérale dépend de 

la pointe du stylet. Plus celle-ci est fine, plus la résolution latérale est élevée. Une vitesse de 

balayage latérale faible permet une meilleure précision de mesure et évite d’abîmer le stylet 

et la surface. Pour la mesure des épaisseurs, la résolution est inférieure à 10 nm.  

II.1.4.c Protocole de réalisation des microrésonateurs 

Le protocole de réalisation des microrésonateurs a été mis au point par le précédent 

doctorant, C. Delezoide. Les ajustements effectués ultérieurement concernent uniquement 

les temps d’exposition, de développement, d’attente, de recuit et les températures de recuit 

(Hard Bake). Deux nouvelles conceptions de masques ont cependant été réalisées, l’une avec 

une sélection de microrésonateurs adaptés à la détection tels que définis dans la partie 

II.1.3.c Critère de sélection d’une raie transductrice pour la conception du microrésonateur, 

l’autre pour la détection multi-capteurs (pour des mesures en parallèle, avec référence et en 

multiplexage, cf. Chapitre 4).  

1- Réalisation des guides rectilignes en SU-8 2002 

La résine SU-8 2002 (Microchem), résine négative, a été utilisée afin d’obtenir des guides de 

1,8 µm d’épaisseur. 

1.a. Dépôt de SU-8 par enduction centrifuge 

La première étape consiste à déposer la résine photosensible négative SU-8 2002 (n=1,56 à 

1550 nm) sur un wafer de silicium (n=3,48 à 1550 nm) oxydé en surface (couche de silice, 

n=1,444). Cette couche de silice en surface de 5 µm d’épaisseur permet d’avoir un substrat 

d’indice inférieur à celui du guide d’onde en SU-8 afin de permettre le confinement de 

l’onde électromagnétique dans le guide SU-8. Ce polymère est déposé par enduction 

centrifuge sur le wafer. La première phase (spread step) s’effectue à vitesse et accélération 
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lentes afin de déposer la résine sur la totalité de la surface du wafer. La seconde phase (spin 

step), à vitesse élevée, permet d’homogénéiser la couche de SU-8 sur la surface et de 

l’évaporer jusqu’à atteindre une épaisseur déposée de 1,8 µm. Nous avons paramétré les 

deux étapes de dépôt comme suit : 

Spread step   Spin step 

v = 500 rpm   v = 4100 rpm 

a = 100 rpm/s   a = 500 rpm/s 

t = 7 s    t = 60 s 

Où v est la vitesse,c’est-à-dire le nombre de rotations par minute (rpm) et a l’accélération de 

ce nombre de tours par minute (rpm/s). 

1.b. Premier recuit (soft bake) 

Ce premier recuit élimine le reste du solvant. Le fabricant du SU-8 (Microchem) préconise un 

recuit en deux étapes : 

Température : 65°C  Température : 95°C 

t = 1 min   t = 2 min 

1.c. Insolation UV 

L’insolation du SU-8 s’effectue par la lampe à mercure de l’aligneur MJB4. Le temps 

d’exposition aux UV est de 12s. Avant l’exposition, il est crucial d’aligner les motifs en guide 

d’onde du masque perpendiculairement à l’encoche du wafer. La précision de cette 

alignement permettra une coupe perpendiculaire aux guides d’onde afin de diminuer les 

pertes de puissance en entrée et sortie du composant (cf. 4- Découpe des composants à la 

pointe diamant). 

1.d. Deuxième recuit (post-esposure bake) 

Le deuxième recuit permet de catalyser la réticulation, pour stabiliser les guides d’onde et 

augmenter leur résistance au développement. Comme nous utilisons des structures longues 

et fines (guides d’onde), l’adhésion des guides d’onde est problématique. Le temps de recuit 

a été augmenté par rapport aux recommandations de Microchem (2minutes), afin de 

favoriser l’adhésion des guides d’ondes sur la surface de cette couche en silice. 

Température : 65°C  Température : 95°C 

t = 1 min   t = 3 min 

1.e. Développement 

Le développement révèle les motifs de la résine insolée en éliminant la résine non insolée, 

soluble dans la solution de développement du SU-8 (développeur). Le rinçage à l’isopropanol 
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nettoie la surface et élimine les traces résiduelles du développeur. Le temps de 

développement utilisé est de 35 s. 

1.f. Recuit final (hard bake) 

Un dernier recuit à haute température (180°C) est nécessaire pour réticuler complétement 

la résine SU-8 et rendre les guides inertes chimiquement. 

Température : 180°C 

t = 2 h 

1.g. Contrôle de l’épaisseur des guides 

Nous vérifions l’épaisseur déposée et l’homogénéité du SU-8 par des mesures au 

profilomètre sur différents guides d’onde. 

2- Réalisation du gap en Cytop 

Les travaux de C. Delezoide(40) ont montré qu’un gap de 100 nm entre le guide rectiligne et 

la cavité permettait d’obtenir une configuration proche du couplage critique afin d’obtenir 

un contraste optimal(90). 

2.a. Dépôt de Cytop par enduction centrifuge 

Afin de réaliser le gap, nous avons choisi de déposer sur les guides d'onde rectilignes du 

Cytop (AGC - Asahi Chemical Corporation), un fluoropolymère inerte chimiquement et de 

faible indice (car il présente de nombreuses liaisons C-F peu polarisables, contrairement aux 

liaisons C-H du SU-8), proche de celui de l’eau (nCytop = 1,335 à 1550 nm), et optiquement 

transparent dans un très large domaine spectral. Contrôler l’épaisseur de ce matériau est 

donc crucial afin d’avoir un gap proche de 100 nm et ainsi obtenir des raies de résonance 

adaptées à la détection (cf. II.1.3.b Structure type de microrésonateurs en polymères). Le 

dépôt s’effectue par enduction centrifuge . Nous avons déposé une couche épaisse pour 

obtenir une surface plane malgré la présence des guides rectilignes sous le Cytop. Les 

valeurs des paramètres de dépôt (déterminées expérimentalement par C. Delezoide (40)) 

sont les suivantes : 

Spread step   Spin step 

v = 500 rpm   v = 1000 rpm 

a = 300 rpm/s   a = 300 rpm/s 

t = 10 s    t = 20 s 

Après le dépôt de Cytop, un hard bake à 180°C pendant 2h permet de durcir le Cytop. Les 

étapes de soft bake et post bake ne sont ici pas nécessaires car il n’y a pas de 

photolithographie. 
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2.b. Gravure RIE et obtention du gap souhaité 

Pour déterminer le gap entre le guide rectiligne et la future cavité, il est nécessaire 

d’effectuer des mesures d’épaisseur : une rayure au centre du wafer permet d’obtenir 

l’épaisseur H2 (cf. Figure II 25). L’épaisseur de Cytop n’est pas complètement homogène. Il 

existe une petite boursouflure au niveau des guides rectilignes. Un profil d’épaisseur au 

dessus du guide rectiligne permet d’obtenir la hauteur de cette boursouflure, notée H3. 

Connaissant la hauteur des guides rectilignes précédemment mesurés (H1), on peut en 

déduire l’épaisseur à graver EG pour obtenir un gap de hauteur G =100 nm : 

EG = H2 + H3 + Gap - H1          (Eq. II 50) 

 

Figure II 25. Profil du composant après le dépôt de Cytop avant gravure (en haut) et après gravure (en bas). La valeur de 
H3 se situe entre 100 nm et 300 nm suivant les paramètres d’enduction centrifuge choisis. 

La gravure sèche RIE permet de graver de façon homogène le Cytop. Nous réalisons en trois 

étapes la gravure du Cytop. Les deux premières étapes ne gravent que la moitié de 

l’épaisseur à graver restante afin de déterminer précisément la vitesse de gravure du Cytop 

par la RIE (environ 130 nm/min pour une puissance de 54 mW et une pression dans la 

chambre de 200 mTorr) .  

3- Réalisation des cavités en SU-8 2002 

Le même protocole est apppliqué pour réaliser les cavités SU-8. Le hard bake final est de 

température plus faible cependant, 120°C, qui permet d’optimiser l’accrochage du ligand par 

amidation (91). La hauteur du guide rectiligne et de celle du guide de la cavité doivent être 

très proches afin d’avoir un bon accord de phase pour le couplage (cf.II.1.3.b Structure type 

de microrésonateurs en polymères). La création du motif sur le SU-8 par insolation UV 

requiert une grande attention : La zone de couplage des cavités en hippodrome doit être 

parallèle au guide rectiligne, pour cela, les marques d’alignement sont essentielles pour un 

alignement de précision. Il faut faire correspondre les marques d’alignement sur les masques 

EG 

Rayure 
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avec celles présentes sur le premier dépôt de SU-8 (cf. Figure II 22). La Figure II 26 résume 

les principales étapes technologiques de fabrication des microrésonateurs en polymères : 

 

Figure II 26. Résumé des étapes de microfabrication des microrésonateurs : dépôt de SU-8 2002 par spin-coating (a), 
insolation UV à travers le premier masque pour former les guides rectilignes (b), développement (b-c), dépôt de Cytop 
par spin-coating (d), gravure par RIE du Cytop pour un gap de 100 nm (d-e), dépôt par spin-coating de SU-8 2002 (f), 
insolation UV à travers le second masque pour former les cavités (g), développement (h). 

II.1.4.d Défauts de surface et de réalisation 

Des défauts peuvent apparaître sur les microrésonateurs, ce qui perturbe leur réponse 

optique. Dans la suite, nous avons essayé de cataloguer les différents défauts se présentant 

dans les microrésonateurs lors de la microfabrication. 

1- Défauts localisés 

Une poussière (cf. Figure II 27, gauche) ou une bulle présente dans la solution de SU-8 peut 

affecter la réponse optique si ces défauts se trouvent sur le microrésonateur. Ils induisent 

des contraintes provoquant de la biréfringence et des pertes. Pour éviter les poussières, 

même si l’on travaille en salle blanche, il est important de nettoyer avec attention le 

matériel avant utilisation avec un chiffon sans fibre et de l’acétone, de rincer à l’éthanol puis 

d’évaporer l’éthanol. Pour limiter la présence de bulles dans la solution de résine, il faut 
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laisser décanter la solution une journée dans une fiole avant de la déposer par injection avec 

une seringue au centre. 

  

Figure II 27. Vue au microscope optique de guides présentant des poussières sur leur surface (à gauche). La figure de 
droite présente un agglomérat de poussières après évaporation d’isopropanol. 

Pour éviter les poussières, il est également important de rincer suffisamment, du centre vers 

l’extérieur les wafers afin que les poussières soient repoussées à l’extérieur du wafer. Un 

mauvais rinçage peut provoquer l’agglomération de poussières après évaporation du solvant 

(Figure II 27, droite). 

2- Guides brisés 

Une bulle dans la solution de SU-8, une poussière sur le masque au niveau du motif à insoler, 

peuvent briser les guides d’onde et les rendre inutilisables. Par ailleurs, lors du recuit à haute 

température (hard bake), l’écart des coefficients thermiques entre le Cytop (115-120 ppm/K) 

et le SU-8 (52 ppm/K)(92,93), peut entraîner un déchirement ou une élongation des guides 

d’onde par une expansion du Cytop (cf. Figure II 28).  

 

Figure II 28. Elongation du guide de la cavité au niveau du couplage 

3- Marche verticale 

 Une marche verticale peut apparaître (cf. Figure II 29), au niveau de la zone de couplage, sur 

la cavité. En effet, si la couche de Cytop est trop fine, la surface du Cytop n’est pas plane au 

niveau des guides rectilignes (cf. Figure II 25). Pour atténuer cet effet, il est possible 

d’augmenter l’épaisseur de Cytop déposée afin d’aplanir sa surface. Cette marche peut 
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également être due à une élongation du guide (cf. partie précédente II.1.5.d.2- Guides 

brisés). 

 

 

Figure II 29. Elongation du guide de la cavité au niveau du couplage (en haut) et mise en exergue de la marche verticale 
par microscopie en champ sombre (en bas) 

Une image en champ sombre permet également de mettre en avant un relief au niveau de la 

longueur de couplage. Cette zone apparaît plus claire (cf. Figure II 29 en bas). 

4- Rugosité de surface 

Une surface légèrement bosselée du Cytop a été observée (Figure II 30). Cette rugosité peut 

entraîner des pertes.  

 

Figure II 30. Image sous microscope optique d’un microrésonateur polymère en couplage vertical 
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5- Détachement et courbure des guides rectilignes 

Si l’adhérence des guides rectilignes est mauvaise, une légère courbure peut apparaître des 

suites d’une contrainte. Les temps d’exposition UV et de développement, de softbake sont 

donc cruciaux pour obtenir des guides parfaitement adhérents. Une agitation trop brusque 

lors du développement peut également détacher ou courber les guides rectilignes, cf. Figure 

II 31 : 

 

Figure II 31. Détachement de guides rectilignes après une agitation brusque pendant le développement 

6- Désalignement cavité/guide rectiligne 

Un mauvais alignement des masques sur le wafer provoque un désalignement au niveau de 

la longueur de couplage entre le guide rectiligne et la cavité, perturbant le couplage et ainsi 

la réponse optique.  

7- Mauvaise découpe des composants  

Une découpe sans précaution des composants arrache le cytop de la surface. Les entrées/ 

sorties des microrésonateurs ne sont plus planes, ce qui provoque des pertes en entrée et 

sortie du microrésonateur (cf. Figure II 32). 

 

Figure II 32. Observation d’un arrachement du Cytop en sortie du composant 

II.1.5 Résultat de la réalisation de microrésonateurs en polymères 

Les microrésonateurs en polymères fabriqués suivant les nouveaux masques et les processus 

présentés dans les parties précédentes ont donné des réponses spectrales satisfaisantes. 

Nous présentons ci-après les réponses spectrales typiques de ces nouveaux 
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microrésonateurs fabriqués. Sur la Figure II 33 sont présentées les réponses spectrales 

analysées en polarisation TE (courbe en couleur rouge) et en polarisation TM (courbe en 

couleur verte) d'un micro-hippodrome dont la structure est la suivante : un rayon de 

courbure R = 80 m, une longueur du couplage Lc = 120 m, une largeur du guide rectiligne 

et du guide hippodrome w = 4 m, une hauteur du guide rectiligne de 1,80 m, une hauteur 

du guide hippodrome de 1,84 m et un gap vertical entre deux guides de 107 m. Les 

réponses spectrales du microrésonateur ont été mesurées avec l'eau déionisée comme la 

couche de confinement supérieure du résonateur. La température du microrésonateur est 

de 23°C. 

 
Figure II 33. Réponses spectrales typiques des nouveaux microrésonateurs polymères fabriqués : (en rouge) la réponse 
spectrale analysée en polarisation TE et (en vert) la réponse spectrale analysée en polarisation TM 
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Figure II 34. Zoom sur une plage de longueur d’onde de la réponse spectrale de la figure précédente analysée en 
polarisation TE et TM 

Sur la Figure II 33, nous observons tout d'abord une très bonne distribution de raies de 

résonance dans cette région spectrale entre 1500 nm et 1640 nm, même si une distribution 

spectrale différentes des raies de résonance montrant une dispersion modale et une 

biréfringence modale du microrésonateur. Le microrésonateur n'est pas totalement 

monomode, nous observons de faibles pics secondaires sur quelques fenêtres spectrales de 

sa réponse. En revanche, dans la fenêtre spectrale entre 1550 nm et 1585 nm, nous avons 

obtenu une très faible biréfringence modale de sa réponse spectrale (Figure II 34), car les 

raies en polarisation TE et en polarisation TM sont en coïncidence spectrale parfaite. En plus, 

le taux d'extinction de ces raies de résonance est entre 6 et 9 dB, ce qui présente une très 

bonne caractéristique pour la détection d'une raie transductrice. Sur la Figure II 20 est 

représentée une raie transductrice issue d'un microrésonateur de cette fabrication montrant 

un facteur de qualité Q = 33000 dans l'eau déionisée. 

 Avec ce très bon résultat sur la nouvelle conception et fabrication des composants, 

nous disposons donc de microrésonateurs adaptés pour nos capteurs optofluidiques, dont le 

dispositif de détection est présenté dans la partie suivante. 
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II.2 Dispositif de détection 

II.2.1 Description de l’ensemble du capteur optofluidique 

II.2.1.a Description du banc de mesure 

Afin de se servir des composants, il faut les insérer sur un banc de mesure. Ce banc est 

composé de plusieurs pièces optiques. Un laser accordable TUNICS (Yenista T100R) autorise 

un balayage de 1500 à 1640 nm. Cette source est une cavité laser externe (composée d’une 

diode laser DFB) où la longueur d’onde est sélectionnée par la rotation d’un miroir sur un 

réseau de diffraction. La sortie fibrée du laser est collimatée par un objectif de microscope 

proche infrarouge NACHET X20. La polarisation du rayon est contrôlée par l’association d’un 

polariseur et d’une lame demi-onde (/2). Bien que le laser fournisse une polarisation 

rectiligne, le passage dans la fibre va rendre la polarisation légèrement elliptique à cause de 

contraintes mécaniques crées dans la fibre (création d’une biréfringence accidentelle). Il est 

possible de compenser cette biréfringence par une torsion de la fibre. Le polariseur à la 

sortie de la fibre va permettre de rendre la polarisation parfaitement rectiligne. La lame 

demi-onde permet de choisir la direction de la polarisation, pour sélectionner la polarisation 

TE, la polarisation TM ou une direction quelconque de polarisation. Le faisceau laser est 

ensuite injecté dans le composant au niveau de l’entrée du guide rectiligne. Pour cela, un 

objectif 40X (NACHET proche infrarouge) permet d’injecter la lumière dans le guide rectiligne 

couplé à la cavité. Le faisceau en sortie du microrésonateur est collimaté en sortie du guide 

rectiligne par un objectif NACHET x20 proche infrarouge, et dirigée vers un séparateur de 

polarisation TE et TM. La caméra proche IR permet la visualisation de la lumière en sortie du 

microrésonateur et aide à l’injection de la lumière dans le guide rectiligne. Deux 

photodétecteurs InGaAs à gain variable (PDA 10CS-EC de Thorlabs) permettent de détecter 

les deux faisceaux en sortie de polarisation TE et TM. Une lentille de 50 mm avant chaque 

photodétecteur permet de faire converger chaque faisceau sur la zone active de chaque 

photodétecteur. Les signaux des photodétecteurs, du laser et du contrôleur de température 

sont acheminés vers l’ordinateur de contrôle grâce à un bloc de connexion BNC National 

Instruments 2110 et une carte d’acquisition de données PCI-6133. La fréquence d’acquisition 

maximale est de 2,5 Méchantillons/s par voie d’acquisition. L’ordinateur permet également 

le pilotage de la vanne et de la pompe microfluidiques. Un logiciel de pilotage contrôle de 

manière synchrone le balayage en longueur d’onde de la source laser, acquiert la réponse 

optique du capteur et mesure le décalage spectral du pic de résonance en temps réel. Le 

schéma du système complet de mesure, précédemment introduit au chapitre 1 sur la Figure 

I 21, est rappelé, pour des raisons de commodité, en Figure II 35 : 
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Figure II 35. Schéma fonctionnel du système complet de détection à base de microrésonateur 

Une modélisation tridimensionnelle, réalisée grâce au logiciel Blender et représentée ci-

après, permet de mieux appréhender l’ensemble du système de détection : 

 

Figure II 36. Représentation tridimensionnelle de l’ensemble du système de détection 
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Figure II 37. Zoom de la représentation tridimensionnelle sur le circuit microfluidique et le capteur optofluidique. La 
vanne permet de commuter entre solution de référence (solution représentée en bleu) et analyte (représenté en rouge). 
Le montage est ici réalisé avec la nouvelle pompe introduite à la fin de ma thèse.  

II.2.1.b Description du circuit microfluidique 

La cellule optofluidique est le cœur de nos capteurs optofluidiques. La configuration 

générale d'une cellule optofluidique conçue et réalisée au LPQM est présentée sur la Figure I 

20 (cf. I.4.1 Cellule optofluidique) que nous reproduisons ci-après pour faciliter la lecture de 

cette section. Le circuit microfluidique est intégré sur la surface de la couche de 

confinement inférieure en Cytop du micro-hippodrome pour introduire et contrôler une 

solution d’analyte sur les surfaces du microrésonateur. Lorsque les trois faces supérieures de 

ce résonateur sont immergées complètement dans la solution d'analyte acheminée par le 

canal microfluidique, la solution d'analyte joue le rôle de couche de confinement supérieure 

du microhippodrome. 

L'acheminement et le contrôle du flux microfluidique dans la cellule optofluidique sont 

assurés par une station microfluidique (cf. Figure II 38, la partie en couleur bleue sur cette 

figure). Nous présentons dans la partie suivante le fonctionnement de cette station 

microfluidique. Les solutions de référence et d'analyte sont introduites en continu dans le 

canal microfluidique du capteur par une pompe microfluidique. Pour assurer cette 

circulation en continu, une seringue pousse la solution dans le capteur, tandis que l’autre 

seringue l’aspire. La solution à étudier (analyte) est stockée dans une boucle de tuyaux 

microfluidiques (boucle d’injection, notée (R), cf. Figure II 39 et Figure II 37). 
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Figure II 38. Schéma d’une cellule optofluidique à microrésonateur optique polymère en couplage vertical et en forme 
d’hippodrome, réalisé au LPQM (48,54,76) 

 

Figure II 39. Architecture du circuit microfluidique pour le chargement et l’injection de l’analyte dans le capteur. En mode 
chargement, l’analyte est chargé par une seringue (A) dans la boucle d’injection (R). En mode injection, la solution de  
référence (B) pousse l’analyte dans le capteur. T1 et T2 symbolise les deux poubelles qui recueillent les liquides et P la 
pompe microfluidique. 

Une vanne (pilotée par ordinateur) permet d’envoyer la solution de référence dans cette 

boucle d’injection afin de pousser l’analyte dans le canal microfluidique du capteur (cf. 

Figure II 37 et Figure II 39). 
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Figure II 40. Configuration du flux lorsque l’analyte atteint le microrésonateur. La solution à étudier, l’analyte, est 
transportée par la solution de référence. On observe de la diffusion aux interfaces entre l’analyte et la solution de 
référence. 

On peut alors mesurer, après avoir atteint le palier d’équilibre en concentration (de 9400 s à 

9430 s sur la Figure II 41), le décalage spectral du pic de résonance et en déduire la 

concentration de l’analyte suivant une courbe d'étalonnage du capteur (cf. I.1.3 Courbe 

d'étalonnage (ou de calibration par anglicisme)) : 

 

Figure II 41. Décalage spectral dû à l'injection de 2,5 % de glucose massique dans de l'eau déionisée. Le glucose est injecté 

à t=9400 s. m est temps de mesure,    le temps de diffusion de l’analyte. 

II.2.1.c Contrôle de la température du composant 

La température est un paramètre important à prendre en compte, car un changement de 

température décale également les pics de résonance du microrésonateur à cause de sa 

réponse thermique (cf. I.5.2 Réponse thermique de microrésonateurs optiques en polymère). 

Nous rappelons ici que la cause de la sensibilité thermique du microrésonateur en polymères 

se trouve dans les propriétés thermo-optiques et la dilatation thermique des matériaux qui 

constituent le microrésonateur. Le coefficient thermo-optique représente la variation en 

température de l’indice optique du matériau tandis que le coefficient de dilatation 

thermique représente la variation du volume du matériau en température. Ces deux 

propriétés (thermo-optique et thermo-mécanique) des matériaux contribuent au 

changement d'indice effectif d'un mode guidé circulant dans le microrésonateur. 
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Par conséquent, lors d'une variation de température du microrésonateur sa réponse 

spectrale est modifiée. Puisque les coefficients thermo-optiques des polymères sont négatifs 

et que leur effet sur le changement d'indice effectif d'un mode guidé reste dominant, la 

réponse thermique d'un microrésonateur polymère est souvent négative.  

Lors d'une mesure en continu (monitoring) de longue durée, notre capteur optofluidique 

présente une décroissance du décalage spectral dans sa réponse. Cette décroissance du 

décalage spectral est due à une dérive thermique à long terme du capteur à corriger en 

permanence. Afin de corriger cette décroissance, nous réalisons des injections test d’une 

solution de glucose à 2,5 % de masse dans l'eau déionisée. Nous observons bien la dérive sur 

la courbe de décalage spectral au cours du temps (Cf. Figure II 42). 

On observe également des décalages spectraux sur la figure à 4200s et 5000s. Ils 

correspondent à des injections sans analyte. En effet, le flux génère des frottements sur les 

parois, ce qui induit un échauffement du fluide (dissipation visqueuse). Comme la longueur 

des tuyaux microfluidiques est plus longue avec la boucle d’injection, le fluide chauffe 

davantage et provoque des décalages spectraux dans les microrésonateurs de première 

génération au laboratoire (cf. II.1.3.c Critère de sélection d’une raie transductrice pour la 

conception du microrésonateur). 

 

Figure II 42. Décalage spectral au cours du temps. La dérive thermique s'observe sur le signal. Des injections à vide (sans 
analyte) ont était réalisées à 4200s et 5000s. Cinq injections de glucose à 2,5 % massique dans de l'eau déionisée, suivies 
de rinçage à l’eau déionisée, ont été réalisées à 6621s, 9426s, 9782s, 10279s et 10681s et sont identifiables par les pics 
étroits de l’enregistrement. 

Le support thermostaté du capteur permet de mesurer les changements de température au 

niveau du composant, via une thermistance. En traçant la courbe du décalage spectral en 

fonction de la température du composant au niveau de la ligne de base (de 2000 à 4000 s, cf. 

Figure II 42), on observe que cette courbe est linéaire de pente ATE,TM = (/T)TE,TM (cf. 

Figure II 43).  
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Figure II 43. Courbe du décalage spectral (polarisation TE) en fonction de la température du composant sur lequel le 

microrésonateur se trouve. On observe un taux de dérive thermique ATE = (/T)TE = - 99,6 pm/K . On procède de même 
en polarisation TM. 

Nous pouvons alors éliminer l’influence de la température sur le décalage spectral en 

soustrayant l'expression linéaire de la dérive thermique th TE,TM(t) = ATE,TM.T(t) + B de la 

courbe brut de décalage spectral en fonction du temps t :  

Corrigé TE,TM(t) = TE,TM (t) - th TE,TM (t)            (Eq. II 51) 

A est le taux de dérive thermique et B une valeur de décalage spectral empirique dépendant 

des conditions expérimentales. B est déduit de l'étude du signal mesuré au début de la 

mesure (aucune dérive thermique) en utilisant la ligne de base correspondant à la période 

de mesure de référence sans aucune injection de solution dans le capteur.  

Grâce à cette correction, nous mesurons uniquement le décalage spectral dû à l’introduction 

de l’analyte (Cf. Figure II 44). 

 

Figure II 44. Décalage spectral au cours du temps après correction de la dérive thermique. Les injections à vide (sans 
analyte) à 4200s et 5000s ainsi que la dérive thermique ne sont plus visibles. Les cinq injections de glucose à 2,5 % 
massique suivies de rinçage par de l'eau déionisée apparaissent clairement à 6621s, 9426s, 9782s, 1027s (pics étroits). 
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On observe bien qu’il ne persiste plus aucun décalage spectral dû à une variation de 

température.  

Pour éviter des fluctuations importantes de température, le capteur optofluidique et les 

solutions à étudier sont placés dans une enceinte où la température est régulée (cf. Figure II 

35). 

N.B. Le taux de dérive thermique change si le résonateur est fonctionnalisé. Le taux de dérive 

thermique, en détection surfacique, est légèrement différent de la dérive thermique en 

détection homogène. Ceci est dû à la couche de ligands de reconnaissance greffée sur la 

surface du microrésonateur (cf. I.5.3 Comparaison des détections homogène et surfacique). 

Cette dérive thermique surfacique se corrige cependant de la même façon que la dérive 

thermique en détection homogène que nous venons de montrer dans cette partie (cf. III.4.3.b 

Régénération et utilisations multiples du composant. Aspects cumulatifs.).  

II.2.1.d Protocole d’alignement 

En optique, il est important de fixer d’abord la direction entre le premier point de 

l’alignement (la lumière collimatée à la sortie de la fibre) et le point le plus éloigné afin 

d’établir l’axe optique. Pour un alignement aisé de tout le dispositif optique, l’axe optique 

suit une ligne de trous de la table optique. Les éléments optiques entre ces deux points sont 

ensuite installés de façon que les rayons collimatés atteignent le point le plus éloigné de 

l’axe. Les aberrations des objectifs nous permettent de régler les objectifs sur l’axe optique : 

lorsque l’approximation de Gauss n’est pas respectée, les rayons incidents ne convergent 

pas tous dans un foyer unique. Si les rayons ont un angle d’incidence important ou 

proviennent d’un point situé loin de l’axe optique, les rayons provenant des bords d’une 

lentille convergente convergent plus près de la lentille que ceux provenant du centre. Ce 

sont les aberrations de sphéricité (Figure II 45). D’autre part, lorsque le faisceau incident 

n’est pas normal à la lentille, on obtient une tache allongée, cela s’appelle l’aberration de 

coma (Figure II 46). En augmentant l’angle d’incidence, il est ainsi possible d’observer les 

aberrations pour placer les objectifs d’injection et de collimation au centre de l’axe optique 

et parallèle à celui-ci. Dans ce cas, les aberrations sont minimales et les objectifs produisent 

un faisceau laser bien circulaire. Afin de ne pas briser l’alignement réalisé, l’injection de la 

lumière dans le composant sur le banc optique s’effectue en déplaçant uniquement selon 

deux directions la platine sur lequel le composant se trouve (cf. Figure II 47). 
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Figure II 45. Aberration de sphéricité. Les rayons parallèles réfractés par la lentille ne convergent pas tous dans le même 
plan focal selon la proximité des rayons aux bords de la lentille (94). 

 

 

Figure II 46. Aberration de coma. Lorsque l’inclinaison du faisceau incident est élevée, les rayons parallèles ne convergent 
pas sur le même plan et forment une tache allongée sur le plan focal (94) 

 

Figure II 47. Photographie du capteur optofluidique sur support thermostaté. Une platine permet de déplacer le 
composant. 

II.2.1.e Fonctionnalisation des microrésonateurs 

Pour rendre un capteur spécifique à une molécule cible, la surface du microrésonateur doit 

être fonctionnalisée avec un ligand de reconnaissance de cette molécule. Ce ligand doit 

comporter un groupe amine (R-NH2), qui se fixe sur la surface du microrésonateur en SU-8 

(structure visible en Figure II 48), via une liaison covalente. Cette liaison covalente résulte 

d’une amidation entre les acides carboxyliques (COOH) (préalablement formé sous l’action 

de l’UV ozone ce qui a pour effet d’ouvrir les cycles époxydes) du SU-8 et le groupe NH2 du 

ligand de reconnaissance. La molécule à étudier se fixera alors sur le ligand et, après rinçage 
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de la surface du microrésonateur, les molécules non attachées seront éliminées, il ne restera 

que les molécules à étudier sur la surface du microrésonateur. Le capteur ainsi 

fonctionnalisé peut donc être qualifié de spécifique à l’analyte.  

 

Figure II 48. Structure du SU-8. Nous observons les époxydes. 

L’utilisation d’EDC/NHS(95) permet d’augmenter le taux de couverture du ligand en surface 

du microrésonateur. La réaction d’amidation, avec ce promoteur, du groupe carboxylique du 

SU-8 avec un ligand présentant un groupement amine est présentée en Figure II 49. Le 

promoteur EDC/NHS crée un ester réactif à la surface du SU-8 qui, par contact avec le 

groupement amine du ligand, crée une liaison amide et attache ainsi le ligand à la surface. 

 

Figure II 49. Amidation entre (1) du SU-8 et (2) un ligand présentant un groupement amine (96) 

Grâce à la structure du SU-8, il est alors possible de greffer sur sa surface n’importe quel 

ligand de reconnaissance, du moment qu’il présente un groupement amine. Nous nous 

sommes servis de cette chimie afin de fonctionnaliser notre capteur pour la détection d’ions 

lourds de cadmium ainsi que la détection du couple biotine-streptavidine. 

II.2.2 Comparaison de la détection en intensité et par balayage spectral 

Comme nous l’avions évoqué dans la section I.2.4.c Transducteurs à microrésonateurs 

optiques (49) I.2.4.b, il existe deux techniques de détection pour la mesure du décalage du 

pic de résonance (cf. Figure II 50) : 
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  une détection du décalage spectral par balayage spectral de la réponse optique 

  une détection du décalage en intensité à une longueur d’onde fixe 

 

Figure II 50. Représentation de deux techniques de détection pour le décalage spectral de la raie transductrice : détection 
par un balayage spectral de la raie transductrice (à gauche) et détection à longueur d’onde fixe (à droite) 

La majorité de nos mesures ont été réalisées par la technique de détection du décalage 

spectral par balayage spectral de la réponse optique. Cependant, les avantages de la 

méthode du décalage en intensité sont à considérer. Cette technique n’effectue pas de 

balayage spectral et ne nécessite donc pas l’utilisation d’un laser accordable de coût élevé. 

Un laser peu accordable suffit. L’absence de balayage spectral permet surtout une détection 

plus rapide, qui ne dépend que de la fréquence de la carte d’acquisition du capteur (2,5 MHz 

pour notre carte d’acquisition) et des photodiodes (de 1 à 17 MHz suivant le gain choisi pour 

nos photodétecteurs InGaAs). En ce qui concerne la détection par balayage spectral, la 

rapidité dépend de la vitesse du balayage du laser accordable et du temps de traitement 

informatique. 

Pour comparer ces deux techniques, nous avons réalisé un nouveau logiciel de pilotage pour 

la détection en intensité. Celui-ci présente la possibilité d’ajuster la fréquence d’acquisition 

et le nombre de points de moyennage Nmoyennage. Dans le Tableau II 4, nous avons comparé 

les temps d’exécution des deux méthodes : 

Principe de détection Temps d’exécution entre chaque point 

Détection par balayage spectral 0,45 - 1 s 

Détection en intensité (sans moyennage) 2 ms 

Détection en intensité (Nmoyennage = 100) 8 ms 

Détection en intensité (Nmoyennage = 500) 28 ms 

Détection en intensité (Nmoyennage = 1000) 47 ms 

Détection en intensité (Nmoyennage = 10000) 0,5 s 
Tableau II 4. Comparaison des temps d’exécution des techniques de détection par balayage spectral et en intensité 
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Nous observons que le temps d’exécution de la méthode de détection en intensité sans 

moyennage est de 2 ms contre 0,45 à 1 s pour celle par balayage spectral. La détection en 

intensité peut donc être 50 à 500 fois plus rapide que celle par balayage spectral. S’ouvre 

alors la possibilité d’étudier des cinétiques de réaction de l’ordre de quelques millisecondes.  

Cependant, si l’on augmente le moyennage de la méthode en intensité à 10000 points, afin 

d’améliorer la résolution de la mesure, le temps d’exécution des deux méthodes est le 

même. Afin de comparer ces deux techniques de détection, nous avons calculé les 

sensibilités de chaque méthode pour le même temps d’exécution (0,5 s). Pour cela, nous 

avons étudié les décalages en longueur d’onde (détection par balayage spectral) et en 

intensité (détection en intensité) dus à la transition eau déionisée (EDI, utilisée comme 

solution de référence) - solution de glucose pour différentes concentrations de glucose 

(Figure II 51) sur ces deux méthodes. 

 

Figure II 51. Décalage spectral (à gauche) et décalage en intensité (à droite) dû à la transition eau déionisée – solution de 
glucose pour une concentration de glucose de 0.142 mol/L 

La dépendance des décalages spectraux avec la concentration est indiquée en Figure II 52. 

Pour le même temps d’exécution, nous avons des résolutions, sur 100 points, de 0,31 pm 

pour la détection par balayage spectral et de 43,8 mV pour celle en intensité, pour une 

sensibilité de 1062,4 pm/mol.L-1 en détection par balayage spectral et 17,96 V/mol.L-1 en 

détection en intensité. De cela, nous pouvons en déduire des détections limites de 53 mg/L 

en balayage spectral et 440 mg/L en intensité. La limite de détection par balayage spectral 

est 8 fois meilleure qu’en intensité. 
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Figure II 52. Courbes de calibration du décalage spectral en fonction de la conecnetration en glucose 

Néanmoins, sans moyennage du signal, le temps de réponse de la détection en intensité 

peut atteindre 2 ms. Il est donc possible d’avoir accès à des phénomènes assez rapides 

comme la réplication de l’ADN (cf. Figure II 53). Cependant, le temps de réponse pour 

l’étude de réaction chimique est limité par la diffusion de la solution à étudier dans l’eau 

déionisée (1 s à 10 µL/min ou 20 ms à 500 µL/min) (cf. II.3.1.b Minimisation du temps de 

diffusion). Par ailleurs, avec un temps de réponse de 2 ms, il n’y a pas de moyennage du 

signal et l’incertitude de mesure est élevée. La méthode en intensité reste cependant 

intéressante pour l’étude de phénomènes comme la photocommutation, réalisée à flux nul.  

 

Figure II 53. Echelle des temps de réaction de différents phénomènes. Nous observons que le phénomène de réplication 
est de l’ordre de 10

-3
 s [Malcolm Buckle, LBPA] 

Par ailleurs, la détection en intensité présente une plage de mesure mes faible autour du 

point le plus adapté pour cette méthode, le point d’inflexion, là où la pente de la raie est 

maximale et le décalage en intensité le plus important (cf. Figure II 54). La gamme de 

concentrations mesurables est donc limitée. Cette méthode est, par ailleurs, plus sensible 

aux perturbations extérieures (variation d’intensité, choc sur la table optique, 

désalignement, changement de température). D’autre part, à terme, l’intérêt de cette 

méthode est d’être utilisable avec un laser peu accordable, moins coûteux qu’un laser 

accordable. Avec un tel laser, la plage spectrale pour choisir les raies est alors très faible. 

Sensibilité 

S=1062.4 pm/mol.L
-1

 

Sensibilité 

S=17.96V/mol.L
-1
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Figure II 54. Plage de mesure mes de la technique de détection en intensité autour du point d'inflexion 

En comparaison, la détection par balayage spectral apparaît robuste ; elle permet la mise en 

œuvre de traitements multiples pour améliorer l’incertitude de mesure, la mesure en 

parallèle ou différentielle (cf. Chapitre 4) et le suivi en temps réel de plusieurs raies de 

résonances. Un autre avantage est la possibilité de détecter simultanément les décalages 

spectraux en polarisation TE et TM. 

II.3 Optimisation du système microfluidique 

Différentes optimisations ont été réalisées sur le système microfluidique afin 

d’améliorer la détection du capteur optofluidique. 

II.3.1 Réglages d’optimisation 

II.3.1.a Homogénéisation des températures 

Le système microfluidique a été optimisé pour que la solution à étudier (analyte) et la 

solution de référence soient à la même température. Ces solutions ont été disposées à 

proximité l’une de l’autre et loin des radiateurs de l’enceinte thermostatée (cf. Figure II 35) 

qui assurent sa régulation en température. 

II.3.1.b Minimisation du temps de diffusion 

On place la boucle d’injection contenant la solution à étudier le plus près possible de l’entrée 

du canal microfluidique afin de diminuer le temps de parcours de l’analyte, depuis la boucle 

d’injection jusqu’au microrésonateur. Ainsi, le temps de contact entre la solution de 

référence et la solution à étudier est minimisé, le temps de diffusion à chaque interface 

(notéd, Figure II 55) entre la solution à étudier et la solution de référence sont également 

minimisés et la solution à étudier atteint plus rapidement le palier d’équilibre et s’y 

maintient pendant le temps m. 


MES
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Figure II 55. Schéma du décalage spectral dû à une injection durant un temps inj sans diffusion (courbe bleue) et avec 
diffusion (courbe rouge) 

Pour pouvoir calculer de façon précise la concentration de l’analyte, il faut maximiser le 

rapport Rm entre la durée du palier d’équilibre m et le temps de diffusion d (temps pour 

atteindre le palier) correspondant au gradient d’indice qui est apparu entre le solvant et la 

solution pendant leur acheminement de la boucle d’injection vers le microrésonateur. 

Le temps de mesure m est le temps d’injection de la solution à étudier, noté inj, diminué du 

temps de diffusion    à chaque interface entre la solution à étudier et la solution de 

référence : 

                (Eq. II 52) 

où {

 
    

          

  

 
    

    

  

    (Eq. II 53) 

           étant le volume de diffusion, et      le volume dans la boucle d’injection et Qv le 

débit volumique. 

La longueur caractéristique de diffusion      , d’après la loi de Fick, peut s’exprimer comme 

suit :                √                           (Eq. II 54) 

où D est le coefficient de diffusion des molécules de l’analyte dans la solution de référence 

et          est le temps de contact entre la solution de référence et la solution à étudier.  

La solution à étudier parcourt la boucle d’injection (de longueur      et de section     ) où 

elle était stockée, les tuyaux microfluidiques entre la boucle et le canal (de longueur         

et de section        ) puis traverse le canal jusqu’à la fin du microrésonateur (          

étant la longueur du début du canal à la fin du microrésonateur et       , la section du 

canal), nous avons : 

 
        

 

  
                                            

   (Eq. II 55) 
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Le temps de diffusion peut alors s’écrire : 
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 (Eq. II 56) 

Où                              ,            sont respectivement les longueurs de diffusion 

caractéristiques dans les tuyaux microfluidiques, dans le canal jusqu’au microrésonateur et 

dans la boucle. 

On en déduit l’équation du rapport Rm : 

   
  

  
 

         

  
 

    

  
     (Eq. II 57) 
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          (Eq. II 58) 

On observe alors que Rm est proportionnel à √    Il est donc judicieux, si l’expérience le 

permet, de choisir des débits élevés pour augmenter le rapport Rm. Cela est vérifié 

expérimentalement : en polarisation TE, on a obtenu        à Q=200µL /min et      à 

Qv=500µL /min. Cependant des débits importants exigent un apport plus important de 

solution à étudier et engendre plus de bruit sur le signal du décalage spectral. Il est donc 

préférable de travailler à débits faibles. 

II.3.1.c Réglages de la pompe microfluidique 

Au niveau de la pompe microfluidique, différents réglages d’optimisation ont également été 

réalisées afin de se prémunir de différents problèmes courants. Un logiciel de pilotage (écrit 

en C++ sous LabWindows) a été mise au point pour contrôler la pompe microfluidique 

(Dolomite, Mitos XS DUO, Figure II 56). 
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Figure II 56. Photographie de la pompe microfluidique utilisée lors de nos expériences (Mitos Duo Xs de l’entreprise 
Dolomite) 

  un protocole a été réalisé afin d’éviter la présence de bulles d’air dans les seringues lors 

de leur chargement. Ces bulles arrivaient sur le microrésonateur et perturbaient les 

mesures. 

  l’évacuation de la chaleur créée par les moteurs de la pompe se fait par une plaque 

métallique placée sur la face avant de la pompe et provoque l’échauffement des seringues, 

situées très près de la plaque. Les moteurs se trouvant plus près d’une seringue que de 

l’autre, un écart de température est présent entre le liquide venant de la première et de la 

deuxième seringue. Comme le microrésonateur est sensible à la température, un décalage 

spectral est constaté entre l’injection dans le canal microfluidique de la solution de 

référence par l’une ou l’autre seringue. 

Pour s’affranchir de cet effet, nous avons isolé thermiquement les seringues (diminution du 

transfert thermique en utilisant un isolant thermique et réflexion des radiations infrarouges 

émises en utilisant une couverture d’aluminium) et dissipé la chaleur de la plaque métallique 

vers un matériau de capacité thermique élevée. Nous avons également rajouté une boucle 

de tuyaux microfluidiques à la sortie de la pompe afin de laisser le temps au fluide de se 

mettre à la température de la chambre régulée en température. Grâce à ces réalisations, il 

n’y a plus de différence de position du pic de résonance lorsque l’une ou l’autre seringue 

pousse le fluide. 

  la commutation des seringues, du mode poussoir au mode remplissage, provoquait un 

arrêt temporaire du débit lorsque les seringues fonctionnaient de manière synchrone et en 

sens opposé (l’une pousse pendant que l’autre se remplit), visible par un pic de décalage 

spectral. Pour éviter ce phénomène, les seringues sont maintenant commutées de manière 

asynchrone ; pendant qu’une première seringue est en train de pousser la solution de 

référence, la deuxième seringue est déjà remplie et prête à pousser la solution de référence 

afin de minimiser le temps d’arrêt du flux. 
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II.3.2 Deuxième génération de canals microfluidiques 

II.3.2.a Problèmes sur la première génération de canaux microfluidiques 

Lors de la mise en œuvre du montage de mesure en mode continu, nous avons rencontré de 

nouveaux problèmes que nous n’avions pas connus auparavant. Un problème d’étanchéité 

du canal microfluidique apparaissait à de hauts débits volumiques. Nous avons également eu 

un problème de mouillabilité de la surface du microrésonateur immergé dans le circuit 

microfluidique, en particulier à faible débit volumique. Nous avons donc caractérisé les 

canaux microfluidiques de la première génération (conçus et réalisés au laboratoire dans le 

cadre de la thèse de C. Delezoide (40)). Nous avons étudié la répartition de la solution 

d’analyte sur la surface du composant optique intégré, en utilisant une solution diluée de 

colorant. Par observation sous microscope optique, nous avons pu déterminer la distribution 

de liquide sur la surface du composant optique à différents débits volumiques. Notons que 

les surfaces du microrésonateur sont composées de SU-8, d’une photo-résine et de Cytop, 

un copolymère fluoré. La surface en SU-8, après avoir été traitée par UV-ozone (voir II.2.1.e 

Fonctionnalisation des microrésonateurs), devient hydrophile. Mais la surface en Cytop reste 

bien hydrophobe, malgré un traitement de la surface par RIE. Elle est source de perturbation 

pour la mouillabilité du microrésonateur. Le canal microfluidique de première génération, 

avec une hauteur de 64 µm, une largeur de 4 mm et une longueur de 23,5 mm, possédait un 

très grand volume microfluidique et ne mouillait le microrésonateur qu’à de hauts débits 

volumiques (typiquement 200-500 µL/min). A faibles débits (inférieurs à 100 µL/min, qui 

sont nécessaires pour la détection de biomolécules à faible et très faible volume d’analyte), 

la surface du microrésonateur n’était plus mouillée, le flux s’écoulait alors sur les bords du 

canal microfluidique. Ce phénomène est dû tout d’abord au trop faible rapport hauteur sur 

largeur du canal, à la large surface hydrophobe de Cytop qui se trouve dans le canal ainsi 

qu’à un possible affaissement du canal, trop large. De plus, comme le volume du canal 

microfluidique est très important par rapport à la dimension totale du canal, l’adhérence du 

canal sur le composant optique, qui s’appuie sur la surface de contact disponible, devient 

mauvaise, ce qui entraîne des fuites lors du fonctionnement en régime de haut débit. Enfin, 

ce circuit, à cause de son problème de mouillabilité, favorise l’apparition de bulles d’air dans 

l’écoulement de la solution d’analyte, ce qui crée une perturbation très gênante pour la 

mesure en flux continu.   

II.3.2.b Solutions apportées et deuxième génération de canaux microfluidiques 

Nous avons pu résoudre l’ensemble des problèmes du contrôle de la circulation 

microfluidique (fuite du circuit, mouillabilité de surface du microrésonateur, introduction de 

bulles d’air dans le circuit) en concevant un nouveau canal microfluidique ainsi que son 

support mécanique utilisant une plaque métallique pour maintenir fermement le circuit 

microfluidique sur la surface en Cytop du circuit optique intégré (Figure II 57).  
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Figure II 57. Photographie du composant optofluidique. Nous observons, sur le canal microfluidique du composant 
optofluidique, la cale métallique, qui assure l’adhérence de ce canal sur le composant optique intégré en polymère 

Dans la conception du nouveau canal microfluidique, nous avons prévu différents circuits, 

adaptés à une cellule monocanal et à une cellule à double canaux pour la mesure 

différentielle. La mouillabilité à flux élevé, faible ou nul était le critère principal pour cette 

nouvelle génération de circuits microfluidiques. En ce sens, la hauteur et la largeur ont été 

diminuées afin d’empêcher l’affaissement du canal à bas débit volumique et éviter que le 

flux ne se propage que sur les bords et non au centre du canal. Le deuxième critère 

important était la diminution des fuites : diminuer la largeur et la longueur du canal a permis 

d’augmenter la distance du canal aux bords et ainsi de diminuer les fuites. Dans un second 

temps, ces réductions de dimensions du canal ont permis la réduction des volumes de 

solution injectés ainsi que la réduction du temps de diffusion des molécules cibles dans l’eau 

déionisée, en privilégiant l’entraînement de ces molécules par advection. En effet, nous 

avons augmenté d’un facteur 10 (d’une valeur de 513 avec l’ancien canal utilisé à une valeur 

de 5560 avec le nouveau canal), à un débit volumique de 10 µL/minute, le nombre de Péclet 

(qui représente le rapport des phénomènes d’advection sur ceux de diffusion) par rapport à 

celui de l’ancienne génération de canal. Nous avons également conçu le canal microfluidique 

de telle sorte que la forme du canal suive les lignes de courant afin d’éviter des volumes 

morts dans le canal (sources de bulles d’air dans la solution) et d’assurer une mouillabilité 

maximale de la surface du microrésonateur. Enfin, pour assurer la convergence du flux sur 

les microrésonateurs et le non affaissement du canal, un plot de la forme d’une ellipse a été 

ajouté à l’entrée du canal (Figure II 58). Le canal de nouvelle génération a une hauteur de 26 

µm, une largeur de 1 mm et une longueur de 12 mm, et se trouve à une distance de 86 mm 

du bord. Cette nouvelle largeur de la partie d’adhérence du canal assure une meilleure 

adhérence de celui-ci sur la surface du composant optique intégré. La conception de circuits 

microfluidiques a été réalisée avec l’appui de calculs numériques dans la simulation de la 

distribution du champ de vitesse des courants laminaires dans le canal. Un logiciel de calcul 

numérique microfluidique, basé sur le logiciel COMSOL, a été utilisé pour calculer la 
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distribution de lignes de courant de débits volumiques faibles (5 µL/min) à élevés (500 

µL/min). Sur la Figure II 58 est présentée la distribution des champs de vitesses des courants 

microfluidiques, calculée à un débit de 10 µL/min dans le nouveau canal microfluidique. Le 

code de couleur représente la distribution de vitesse sur la surface : la couleur rouge foncée 

représente la vitesse maximale et la couleur noire la vitesse nulle. Nous observons qu’au 

milieu du canal, les lignes de courants microfluidiques, à 10µL/min, sont distribuées de 

manière homogène et uniforme horizontalement et longitudinalement. Nous observons 

également que le plot permet de faire converger les lignes de courant vers le centre du 

microcanal, là où sont placés les microrésonateurs. Ce type de distribution de courants 

apparaît identique pour différents régimes de débits (de faible à fort). A partir de ces 

résultats, nous avons adopté cette nouvelle conception pour la nouvelle génération de 

canaux microfluidiques à fabriquer. 

 

Figure II 58. Simulation numérique de la distribution de champs de vitesses des courants microfluidiques à un débit de 
10µL/min 

 

Figure II 59. La géométrie du canal microfluidique de nouvelle génération 

 

Figure II 60. Image agrandie de l’entrée du canal microfluidique 

Sur la Figure II 59, la géométrie du monocanal de nouvelle génération est représentée. Sur la 

Figure II 60, nous pouvons voir l’image agrandie de l’entrée du canal où l’on voit la courbure 

des parois du canal afin d’épouser la forme des lignes de courant et le plot en ellipse. 
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Figure II 61. Photographie d’un canal microfluidique de nouvelle génération, monté sur un composant optique intégré 

Sur la Figure II 61, la photographie d’un canal microfluidique de nouvelle génération est 

représentée. Ce canal a été monté sur un composant optique contenant les 

microrésonateurs. Nous pouvons observer l’image du plot en forme d’ellipse à l’entrée de ce 

canal. Les deux trous verticaux se trouvant aux deux bouts du canal, sont réservés pour le 

montage de deux tuyaux souples assurant l’entrée et la sortie du flux microfluidique. 

Nous avons également repris la conception et la réalisation de la cale métallique qui assure 

la répartition de la pression sur le canal afin de le faire adhérer sur la surface du composant 

optique (Figure II 57). Deux nouvelles cales ont été réalisées afin de s’adapter aux montages 

monocanal pour une mesure simple et bicanal pour une mesure multi-capteurs. Toutes les 

mesures précédemment montrées dans ce rapport ont été réalisées avec ce nouveau 

dispositif microfluidique ; le cahier des charges est pleinement rempli, il n’y a plus de fuites, 

ni de bulles dans le canal et le fluide se trouve bien au centre du canal sur la surface des 

microrésonateurs. Sur la Figure II 58, nous pouvons observer la géométrie d’un circuit 

microfluidique bicanal destiné au montage de mesure multi-capteurs. 

 

Figure II 62. La géométrie du bicanal microfluidique de nouvelle génération pour le montage de mesure différentielle 

Pendant la mesure, toutes les commandes de l’expérience ont été pilotées par ordinateur, 

sauf l’opération d’injection d’analyte dans la boucle de mesure, actuellement réalisée 

manuellement par seringue. Sur la Figure II 63 est représentée la copie de l’écran de 

contrôle de la station microfluidique. Dans cette fenêtre, la partie supérieure concerne les 

commandes de pilotage de la pompe microfluidique Mitos Duo. On y observe les graphes 

représentant l’état volumique en temps réel de deux seringues 1 et 2 avec ses ports, notés 

A, B, C, D. Tous les paramètres de fonctionnement de la pompe sont contrôlés en temps réel 

sur cette fenêtre. Les commandes de pilotage d’électrovanne sont situées dans la partie 

inférieure de la fenêtre. Là aussi, tous les paramètres de fonctionnement (injection dans la 

boucle de mesure, chargement de la solution) sont contrôlés en temps réel sur cette fenêtre.  
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Figure II 63. Copie de l’écran du logiciel de pilotage de la station microfluidique en mesure continu 

II.4 Amélioration de la limite de détection du capteur par une optimisation de la 

mesure en temps réel du décalage spectral de la raie transductrice 

Nous proposons, afin d'optimiser la limite de détection et le temps d’exécution de mesure 

en temps réel du capteur optofluidique, une nouvelle méthodologie de mesure utilisant les 

propriétés mathématiques des raies physiques transductrices issues du microrésonateur. En 

appliquant cette méthodologie à notre capteur optofluidique à base de microrésonateur en 

anneau, nous avons pu, par rapport à différentes techniques de détection du décalage 

spectral de la raie optique, améliorer la limite de détection d'un facteur 3 et la rapidité 

d’exécution du programme d’un facteur 1000. La méthodologie proposée ici permet 

également de s’adapter à une raie transductrice asymétrique, sans complexifier la détection. 

L’analyse de la phase montante et descendante du balayage spectral effectué par le laser 

accordable pour une mesure en temps réel permet de diviser le bruit de mesure d’un facteur 

proche de par rapport à une détection effectuée sur la phase montante seulement. 

Les capteurs à champ évanescent utilisant des résonateurs optiques ont de multiples 

applications : mesures différentielles de pression, de température, de concentration, de 

l’humidité, et bien sûr la détection biochimique et chimique (33,97). Ils reposent sur la 

détection du changement d’une raie transductrice, issue de la cavité optique, lors d'une 

2
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perturbation extérieure provoquée par la présence de l'analyte. Deux paramètres 

caractéristiques sont à optimiser pour améliorer les performances d’un tel capteur : la limite 

de détection (cf. I.1.6 Limite de détection LD) et le temps de réponse du capteur, qui 

représente le temps de mesure depuis l’acquisition des données jusqu’à l’affichage de la 

concentration d’analyte (cf. I.1.7 Rapidité). Ce temps de mesure est un critère crucial pour le 

suivi de la cinétique moléculaire en temps réel. 

Si la sensibilité du capteur est un paramètre intrinsèque au transducteur, la résolution du 

capteur dépend, elle, de la résolution de l’instrument et de la méthodologie de mesure 

utilisée pour quantifier l’analyte, car elle dépend du rapport signal sur bruit (SNR) que 

délivre le capteur. 

Pour optimiser la limite de détection du capteur indépendamment de la nature du 

transducteur résonant, l’optimisation de la résolution est donc essentielle. L’interrogation 

optique utilisée par la plupart des capteurs à champ évanescent optique utilisant un 

résonateur est la mesure du décalage spectral de la raie transductrice en balayant en 

longueur d’onde. L’une des méthodologies utilisées consiste à suivre en temps réel (si 

l’instrument le permet) la position de l’extremum (minimum ou maximum en fonction de la 

configuration du résonateur) de la raie transductrice pour obtenir le décalage spectral 

correspondant à la quantité d’analyte à mesurer. Quand nous mesurons une quantité très 

faible d’analyte, proche de la limite de détection, l’amélioration du rapport signal sur bruit 

(SNR), et par conséquent l’amélioration de la résolution du capteur, est critique. Plusieurs 

études se sont consacrées à l’optimisation de la limite de détection du capteur en se basant 

généralement sur des simulations numériques et, dans certains cas spécifiques, sur des 

démonstrations expérimentales(50,98–100). La mise en œuvre de cette méthodologie, plus 

particulièrement dans le cas de mesures en temps réel, s’avère généralement assez 

complexe et demande des instruments spécifiques(101–104). Par ailleurs, aucune de ces 

études ne présente une optimisation simultanée de la limite de détection et du temps de 

réponse du résonateur. Pour diverses applications, la performance des capteurs 

optofluidiques sans marqueurs requiert non seulement une très faible limite de détection 

mais également un temps de réponse rapide.  

Nous présentons ici une nouvelle méthodologie de détection basée sur la mesure de la 

longueur d’onde correspondant à l’intersection entre une intensité fixe Is et un point de la 

raie transductrice (cf. Figure II 64). Elle présente l’avantage d’optimiser en même temps la 

limite de détection et le temps de réponse du capteur. Nous montrons que cette 

méthodologie est optimale aux points d’inflexion de la raie transductrice, où l’incertitude de 

mesure est la plus faible. Pour comparer la performance de cette méthodologie avec des 

méthodologies classiques de suivi du déplacement à l’extremum du pic de résonance, nous 

mesurons le décalage spectral (t) en temps réel du capteur en utilisant  d’une part notre 

méthodologie et d’autre part la mesure directe du minimum de la raie transductrice ainsi 
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que la mesure par ajustements avec une fonction mathématique, une Lorentzienne, et un 

modèle physique, basé sur la réponse optique des microrésonateurs planaires. 

Nous mettons en évidence, expérimentalement, un gain appréciable en temps et en 

résolution grâce à cette méthodologie de détection aux points d’inflexion sur notre capteur 

optofluidique en la comparant aux performances basées sur la mesure du déplacement d’un 

extremum de la raie transductrice. Cette expérience est réalisée, d’une part avec un capteur 

optofluidique non fonctionnalisé, et d’autre part avec un capteur fonctionnalisé par un 

ligand spécifique aux ions cadmium.  

La mesure du signal de transduction issu de microrésonateurs est limitée par plusieurs types 

de bruit en intensité et en longueur d'onde. D'une part, l’incertitude de mesure en intensité 

de ce signal est causée par le bruit en intensité (RIN) de la source laser ainsi que par les 

bruits optiques introduits par la propagation du faisceau optique à travers plusieurs milieux 

perturbés. D'autre part, l'incertitude de mesure en longueur d’onde est liée à la stabilité à 

court terme et à long terme de la longueur d'onde émise par la source laser mais aussi au 

bruit thermo-optique des microrésonateurs. Ce bruit thermo-optique est causé par la 

fluctuation thermique du coefficient thermo-optique des matériaux constituant le 

microrésonateur, ce qui provoque une fluctuation thermique de l'indice effectif du mode 

guidé dans le microrésonateur et par conséquent de la raie transductrice. Nous cherchons ici 

à améliorer les performances de détection en diminuant ces bruits de mesure en amplitude 

et en longueur d’onde par un traitement du signal adapté. 

II.4.1 Présentation de la méthodologie de détection aux points d’inflexion 

II.4.1.a Optimisation de la résolution du capteur pour les mesures en en suivi continu 

On considère une variation de mesurande M détectable si le signal  correspondant est 

significatif. On peut, entre autres, qualifier un écart  de significatif lorsqu'il est supérieur à 

la résolution du capteur C = 3[] où [] est l'écart-type de la ligne de base d’une 

mesure en continu (monitoring). Si nous supposons que le bruit de détection est gaussien, 

cette résolution représente une probabilité de 99,7% que l'écart mesuré ne soit pas dû au 

bruit. Nous supposons dans la suite que tous les bruits de mesure sont complètement 

indépendants et aléatoires. Cette hypothèse est très importante pour pouvoir considérer de 

manière simple la distribution des bruits de mesure. 

L'écart-type [] résulte de plusieurs incertitudes (50,79,98,99), dues aux bruits en 

longueur d’onde  () (définissant les abscisses de la transmission - cf. Figure II 64), ainsi 

qu'aux bruits en intensité (I) (relatifs aux ordonnées - cf. Figure II 64). La présence de ce 

bruit en intensité (I) se répercute sur le décalage spectral  par une incertitude en 

longueur d’onde du décalage spectral, notée intensité[]. Nous avons alors : 

  )()(
22  Intensité           (Eq. II 59) 
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Le bruit en intensité peut s'exprimer par : 

)()()()()()()( 222222 IIIIIII numériqueueélectroniqdétectthermooptpropagRIN    

(Eq. II 60) 

où RIN(I) est le bruit en intensité de la raie d'émission du laser accordable, propag(I) le bruit 

en intensité causé par la fluctuation de propagation libre du faisceau sur le montage optique 

et également dans le guide d'onde optique par la diffusion aléatoire et par le couplage 

imparfait entre le faisceau laser et le guide d'onde, thermoopt(I) est le bruit causé par la 

fluctuation thermique du coefficient thermo-optique du résonateur qui induit une 

fluctuation de la raie transductrice en intensité, détect(I) est le bruit causé par la fluctuation 

dans la photodétection par la photodiode, électron(I) est le bruit causé par toute électronique 

de mesure et numérique(I) est le bruit numérique concernant la conversion analogique-

numérique et tout le traitement numérique de données. 

Le bruit de longueur d'onde peut se caractériser par : 

 refthermoopt  22 )()(     (Eq. II 61) 

où thermoopt() est le bruit causé par la fluctuation thermique du coefficient thermo-optique 

du résonateur qui induit une fluctuation de la raie transductrice en longueur d'onde de 

résonance et [ref] est le bruit causé par la fluctuation dans la mesure de longueur d'onde 

émise par le laser accordable. Ce bruit peut se caractériser par : 

  )()()( 222

refnumériquereftérépétabilirefjitterref     (Eq. II 62) 

où jitter(ref) est le bruit causé par le jitter de phase de la raie d'émission du laser accordable 

(la raie bouge de manière aléatoire autour de sa longueur d'onde émise par la fluctuation de 

phase du mode guidé dans la cavité laser), répétabilité(ref) est le bruit causé par la fluctuation 

de la répétabilité de longueur d'onde émise lors du balayage en continu du laser accordable, 

numérique(ref) est le bruit numérique causé par le traitement numérique de l'étalonnage de 

longueur d'onde du spectre acquis. 
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Figure II 64. Illustration de la méthodologie de détection basée sur la mesure de transmission I() du 
résonateur. Les deux résonances mesurées correspondent à la présence (en vert) ou à l'absence (en rouge) 
de glucose dans la solution au contact du résonateur. Un zoom (à gauche) sur la zone entourant le point 2, 
montre l'impact, pondéré par la pente locale, du bruit en intensité (I)sur l'incertitude de mesure []. 

Pour minimiser à la fois le bruit thermo-optique et la lente dérive thermique sur le décalage 

spectral, il est important de contrôler les fluctuations thermiques du capteur optofluidique. 

L’insertion dans une boîte isolée en température et l’utilisation d’un support thermostaté 

permettent de contrôler la température du microrésonateur. Dans ce cas, nous pouvons 

négliger la contribution du bruit thermo-optique sur le signal de détection.  

Le décalage (t) est mesuré en continu, en différents points correspondant à diverses 

intensités Is transmises que l'on peut choisir librement (cf. Figure II 64). Ce décalage peut 

s'écrire comme la somme d'un signal δ(t), décalage proportionnel à la variation M(t), 

due à la présence du mesurande M, et d'un terme de bruit blanc gaussien B(t), caractérisé 

par une moyenne nulle et un écart-type [(t)]. On écrit : δ(t)= δ(t) +B(t).  

Si nous supposons que, durant la mesure, les interactions entre le champ évanescent et l’ 

l’analyte ne déforment pas la raie transductrice, le décalage spectral est le même en 

différents points de la raie. Il est alors possible de remplacer la détection au minimum 

d’intensité par d’autres points sur la courbe de résonance pour la mesure du décalage 

spectral. Cette hypothèse se vérifie pour des quantités faibles ou très faibles d’analyte, c’est-

à-dire dans des conditions très proches de la limite de détection du capteur. Cette 

hypothèse est particulièrement adaptée lorsque le microrésonateur est réalisé en 

configuration de couplage vertical, configuration dans laquelle l’indice du gap du 

microrésonateur n’est pas affecté par un changement de la concentration d’analyte (79,90). 

Il est important de remarquer que ref est une limite incompressible du lambdamètre de 

la source du laser accordable qui fournit les abscisses des transmissions. En revanche, l'effet 

du bruit en intensité  sur [] dépend de la pente de la raie (cf. Figure II 64). En effet, 

on obtient directement par projection intensité()=poù p0 est la pente locale de la 

transmission au point de mesure. On a donc finalement : 
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     (Eq. II 63) 

On voit que, tant que ref n'est pas un terme dominant, on peut améliorer 

significativement la limite de détection en choisissant le point d'intersection de la raie 

transductrice avec la transmission Is correspondant au point d'inflexion de la courbe, là où la 

pente p0 est maximale (point 2 sur la Figure II 64). L’amélioration possible dépend de la 

pente au point d'inflexion, donc du résonateur employé comme transducteur. De plus, la 

pente étant localement constante au voisinage du point d'inflexion, il paraît avantageux d'y 

opérer une régression linéaire locale de la transmission pour réduire encore l'incertitude de 

détection et améliorer ainsi la limite en résolution de la raie transductrice (cf. zoom de la 

Figure II 64).  

II.4.1.b Mise en œuvre expérimentale et résultats 

Afin de montrer que c’est aux points d’inflexion que l’incertitude de mesure est la plus faible 

pour la méthodologie de détection proposée, nous appliquons cette méthodologie à notre 

capteur optofluidique, dans le cas d'une transition entre l’eau déionisée et une solution 

aqueuse de glucose à 2,75 mmol/L. L’ensemble du système optofluidique (le système de 

contrôle microfluidique avec l’analyte, la solution de référence et les électrovannes ainsi que 

le composant) est placé dans une boîte isolée thermiquement où la température est stable. 

Le débit volumique de la solution au contact du résonateur est maintenu à 10 µL/min (afin 

d’éviter tout effet thermique dû au fluide en mouvement par effet visqueux). Le facteur de 

qualité des microrésonateurs utilisés dans cette mesure et mesuré dans l’eau déionisée est 

de l’ordre de 15000. 

Nous acquérons les intensités lors du balayage spectral du laser autour de la résonance, à la 

fréquence maximale d’acquisition (2,5 MHz) permise par la carte d’acquisition (National 

Instruments NI-PCI-6133), puis nous moyennons les intensités acquises par les 

photodétecteurs (détecteurs InGaAs à gain variable PDA 10 CS de Thorlabs) afin de lisser la 

raie obtenue et d’obtenir une résolution spectrale de 0,1 pm entre chaque point (processus 

de décimation). Un filtrage numérique de type FIR (filtre à réponse impulsionnelle finie) 

permet de lisser une nouvelle fois les données déjà traitées. La raie transductrice obtenue 

est ensuite normalisée suivant la relation : 

minmax

min)(
)(

II

II
Tnot







             (Eq. II 64) 

où I() est l’intensité en sortie du capteur, Imax et Imin sont respectivement les intensités 

minimale et maximale de la réponse optique du capteur. Cette normalisation permet de 

supprimer la dépendance due à la variation de l’intensité en entrée du composant sur le 

signal de transduction du capteur. Cette transmission est utilisée à chaque cycle de balayage 

pour mesurer le décalage spectral (t). 
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Pour cinq points différents répartis sur la résonance (donc 5 pentes différentes), 

correspondant aux points affichés en Figure II 64, nous injectons à trois reprises la solution 

de glucose, et enregistrons les signaux de détection correspondants. Aux points d'inflexion 

(points d’intersection n°2), un ajustement par régression linéaire de la transmission a été 

réalisé sur une plage dreg = 6pm (cf. Figure II 64), afin de quantifier l’amélioration apportée 

par cette opération simple. Le point d'inflexion expérimental est déterminé par analyse de la 

dérivée numérique de la transmission mesurée, après avoir lissé les données avec un filtre 

de Savitsky-Golay pour contrer l'effet d'amplification de bruit dû à la dérivation(105). Pour 

chacun des 5 points choisis sur la résonance, le décalage spectral δ(t) enregistré est relatif 

au mode de polarisation TM du résonateur. Les écarts-types mesurés (Tableau II 5) sont 

obtenus en analysant les signaux stabilisés sur 100 points après injection de glucoseA partir 

de ces écarts-types, ainsi que du décalage moyen δsig mesuré entre les états haut et bas (cf. 

Figure II 65), nous calculons les rapports δsigC pour chaque point testé. On rappelle que 

C est la résolution du capteur, définie à la section II.4.1.a Optimisation de la résolution du 

capteur pour les mesures en en suivi continu, au-delà de laquelle un écart mesuré est 

considéré, par convention, comme significatif.  

n° point 1 5 3 4 2 2 avec ajustement linéaire 

p0(V/nm) -0,08 -0,11 -0,19 -0,20 -0,26 -0,26 

c=3[](pm) 1,34 1,03 0,51 0,57 0,47 0,28 

sig/c 0,81 1,43 2,51 2,73 2,82 3,81 

Tableau II 5. Tableau comparatif des valeurs des incertitudes et du rapport signal sur bruit pour les mesures 

Dans le tableau ci-dessus, on voit clairement apparaître la corrélation entre la pente p0 et le 

bruit de détection. Le rapport signal sur bruit le plus avantageux est, en accord avec notre 

analyse théorique, obtenu lorsqu'on se place au niveau des points d'inflexion de la 

transmission de la raie transductrice (pente maximale). De plus, on observe que la régression 

linéaire opérée dans le cas de la mesure au point d'inflexion permet de réduire encore le 

bruit, et donc d'améliorer la limite de détection du capteur. 

 

Figure II 65. Décalage spectral dû à l'injection de 2,75 mmol/L de glucose, mesuré au point 2 
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II.4.1.c Analyse et conclusion 

La mesure du décalage spectral aux points d’inflexion permet d’augmenter sensiblement le 

rapport signal sur bruit et la résolution de mesure: de la mesure d’un rapport signal sur bruit 

de 0,81 à la position 1 ou de 1,43 à la position 5, nous avons pu augmenter ce rapport 

jusqu’à 2,82 au point d’inflexion (position 2). L’ajout d’un ajustement par régression linéaire 

autour des points d’inflexion permet d’augmenter encore le rapport signal sur bruit, de 2,82 

sans régression linéaire à 3,81 avec cette régression. La sensibilité au glucose de notre 

microrésonateur étant de 1062 ± 4,46 pm/(mol/L), la limite de détection passe ainsi de 175 

mg/L au point 5 à 75 mg/L au point 2 avec un ajustement par régression linéaire. Au vu de 

son efficacité, dans le reste de ce travail, la régression linéaire autour des points d’inflexion 

sur une plage dreg = 6 pm est maintenue.  

Notre méthodologie de détection requiert une pente la plus élevée possible, à la différence 

des autres méthodologies de détection étudiées, où le décalage spectral est calculé au pic de 

résonance. Pour ces méthodologies de détection utilisant le balayage spectral, il faut obtenir 

une raie très étroite (sharpness)(83), soit maximiser 
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où P est la puissance optique 

transmise du microrésonateur. Quant à notre méthodologie de détection spectrale, 

l’optimisation consiste à maximiser la pente 
d

dP
, non pas pour avoir la plus grande 

sensibilité comme dans la mesure de variation d’intensité de la raie transductrice à une 

longueur d’onde fixe (cf. II.2.2 Comparaison de la détection en intensité et par balayage 

spectral), mais pour avoir l’incertitude de mesure la plus faible possible et ainsi optimiser la 

limite de détection et le rapport signal sur bruit. 

II.4.2 Comparaison de la méthodologie de détection aux points d’inflexion avec différentes 

méthodologies de détection  

Nous présentons dans cette partie la comparaison entre la méthodologie de détection aux 

points d’inflexion (PI) et différentes méthodologies de suivi de l’extremum du pic de la raie 

transductrice, c’est-à-dire le suivi en temps réel de la longueur d’onde correspondant au 

minimum d’intensité de la résonance (notée R) pour déterminer le décalage spectral (t) 

(cf. Figure II 66). 



II. Outils et méthodes 

146 
 

 
Figure II 66. Raie transductrice. La longueur d’onde correspondant à l’intensité minimum, R, est visible. 

Différentes méthodologies de suivi en temps réel de l’extremum de la raie transductrice 

existent et sont résumées sur la Figure II 66. La méthodologie la plus simple consiste à 

mesurer le minimum d’intensité de la transmission (Imin) de la raie transductrice et à 

déterminer la longueur d’onde correspondante R(t) pour calculer le décalage spectral δ(t). 

Deux autres méthodologies de suivi de l’extremum de la raie transductrice consistent à 

réaliser des ajustements numériques de la forme de la raie transductrice pour en déduire ses 

paramètres caractéristiques dont la longueur d’onde de résonance R.  

L’une consiste à mesurer directement le minimum de la résonance avec un ajustement sur la 

transmission en intensité par une fonction mathématique proche de la forme de la 

résonance, une lorentzienne, afin de déterminer les valeurs de moindres carrés du centre 

0,Lo et de la largeur à mi-hauteur (Lo) de la lorentzienne qui s’ajustent le mieux avec les 

points de la résonance mesurée. A chaque acquisition, ces deux paramètres sont ajustés 

aves les points de mesure de la résonance et la longueur d’onde du pic de résonance R est 

enregistrée. 

L’autre méthodologie consiste en un ajustement de la courbe de résonance par la fonction 

de transmission physique des résonateurs à microanneau pour la détermination de R. A 

chaque acquisition, nous réalisons les ajustements afin de déterminer la longueur d’onde du 

minimum d’intensité de la résonance. 

II.4.2.a Mise en œuvre expérimentale en détection homogène et résultats 

Afin d’identifier la méthode la plus adaptée à la détection en temps réel du décalage spectral 

de raie transductrice induit par la présence d’un analyte, nous comparons les différentes 

méthodologies de détection en utilisant notre capteur optofluidique, en suivant le même 

protocole que dans II.4.1.b Mise en œuvre expérimentale et résultats, dans le cas d'une 

transition entre l’eau déionisée et une solution aqueuse de glucose aux concentrations de 

2,2 mmol/L (concentration proche de la limite de détection du capteur) et 8,9 mmol (signal 

plus marqué). Trois raies transductrices différentes ont été sélectionnées pour cette mesure. 

Sur chaque raie, nous avons mesuré la transition due aux concentrations de 2,2 mmol/L et 
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8,9 mmol/L de glucose. Pour chaque concentration, nous avons répété trois fois la mesure. 

Un total de 18 mesures a donc été réalisé. 

Dans cette détection homogène (cf. I.2.4.a Détections homogène et surfacique), l’eau 

déionisée est la solution de référence et la solution de glucose l’analyte. Après chaque 

injection de la solution d’analyte, le microrésonateur est rincé par l’eau déionisée. Il n’y a 

pas de greffage de molécules à la surface du microrésonateur. 

Un logiciel de pilotage contrôle le balayage en longueur d’onde de la source laser 

accordable, acquiert la réponse optique du capteur et mesure le décalage spectral de la raie 

transductrice en temps réel. Ce logiciel de pilotage a été adapté afin de réaliser 

simultanément les 4 méthodologies de détection proposées, c’est-à-dire les méthodologies 

aux points d’inflexion, au minimum d’intensité, avec un ajustement par une lorentzienne et 

par la fonction de transmission du microrésonateur. Les méthodologies ont été optimisées 

pour limiter le temps d’exécution à 2 secondes au maximum afin de restituer en temps réel 

la réponse du capteur. Pour cela, le nombre de points de calculs sur la raie transductrice 

avec ajustement par une lorentzienne ou par la fonction de transmission est d’environ 1390 

points pour une plage en longueur de l’ordre de 0,75 nm (cette plage est inférieure à un 

intervalle spectral libre mais suffisamment large pour assurer un bon ajustement de la 

courbe de résonance). Sur cette même plage spectrale de mesure, le nombre de points 

échantillonnés sur la raie utilisée pour les deux autres méthodologies est de 6930 points, ce 

qui correspond à une résolution spectrale de mesure d’environ 0,1 pm. 

Les temps d’exécution de ces méthodes sont visibles sur le  Tableau II 6 : 

Méthodologie de détection Temps d’exécution du programme lié à la méthode 

Ajustement par la fonction de 
transmission 

2,0 s 

Ajustement par une Lorentzienne 1,2 s 

Points d’inflexion 2 ms 

Minimum d’intensité < 1 ms 
Tableau II 6. Temps d’exécution moyen des quatre méthodologies de détection utilisées sur une plage de longueur 
d’onde de 0,75 nm avec 1390 points de calcul pour les méthodologies avec ajustement. Le nombre de points de la 
réponse optique des deux autres méthodologies est de 6930 soit une résolution spectrale de la raie transductrice 
d’environ 0,1 pm. 

Nous observons que les temps moyens d’exécution des méthodologies de détection sans 

ajustement (méthodologie aux points d’inflexion PI et méthodologie de détection de la 

longueur d’onde au minimum d’intensité Imin) sont plus de 1000 fois plus rapides que ceux 

avec ajustements (avec une lorentzienne ou la fonction de transmission).  

La différence de la durée d’exécution entre la méthodologie de détection par la 

Lorentzienne et par la fonction de transmission réside dans le nombre de coefficients 

ajustés : deux coefficients pour l’ajustement avec la lorentzienne (0,Lo et Lo) contre quatre 
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avec la fonction de transmission (A, K,  et neff, cf. Eq. II 8). Cette différence de durée est 

également due au fait que la méthodologie de détection avec la fonction de transmission 

nécessite, après avoir trouvé les valeurs des moindres carrés des coefficients de la 

transmission correspondant aux 1390 points de l’ajustement, d’engendrer la raie 

transductrice avec un nombre plus important de points (>1390 points) afin de mesurer 

précisément la longueur d’onde de la résonance. La résolution de la raie transductrice 

engendrée est donc cruciale pour obtenir un bon rapport signal sur bruit. En effet, une 

résolution trop faible pour déterminer le minimum d’intensité de la raie transductrice ne 

permet pas une mesure fine du décalage spectral. La méthodologie d’ajustement par la 

lorentzienne présente l’avantage de donner directement cette longueur d’onde du pic de 

résonance sans avoir à trouver l’intensité minimale de la raie transductrice et d’être sensible 

à la résolution de cette dernière. 

 

Figure II 67. Décalages spectraux dus à l'injection de 8,9 mmol/L de glucose, déterminés par l’ajustement des données 
expérimentales avec la méthodologie de détection par la fonction de transmission du microrésonateur (générée depuis 
les valeurs des moindres carrés des coefficients de la fonction de transmission) composée de 1390 points (courbe bleue) 
et de 6930 points (courbe rouge). Nous voyons clairement que la raie avec seulement 1390 points ne permet pas une 
mesure précise du décalage spectral. 

Pour illustrer cette observation, nous présentons en Figure II 67, les résultats de la mesure 

du décalage spectral correspondant à la transition eau déionisée/ Glucose due à l’injection 

de 8,9 mmol/L d’une solution de glucose, à l’aide d’un ajustement par la fonction de 

transmission. Grâce aux coefficients calculés par l’ajustement, la raie transductrice est 

générée afin de mesurer le minimum du pic de résonance et sa longueur d’onde. La courbe 

de résonance a ainsi été générée avec 1390 points (courbe bleue) et 6930 points (courbe 

rouge). Nous observons clairement qu’une plus grande imprécision sur le décalage spectral 

(t) résulte de l’utilisation d’un nombre insuffisant de points de calcul pour calculer 

numériquement la courbe de résonance, ce qui conduit à une faible résolution de la raie 

générée pour simuler la courbe de résonance.  

Dans cette expérience (dont les conditions sont décrites au début de cette section), le débit 

volumique de la solution au contact du résonateur est maintenu à 10 µL/min pour minimiser 
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les perturbations externes provoquées potentiellement par le débit microfluidique. Pour 

chacune des deux concentrations de glucose utilisées sur trois raies distinctes, nous 

injectons à trois reprises les solutions de glucose, et enregistrons les signaux de détection 

correspondants. De même que dans la partie II.4.1.b Mise en œuvre expérimentale et 

résultats, nous mesurons le décalage spectral δsig entre les états haut et bas (cf. Figure II 

65) et calculons les rapports signal sur bruit δsigC (Tableau II 7). 

Méthodes de 
détection 

Points 
d’inflexion 

(PI) 

Ajustement 
avec une 

Lorentzienne 

Ajustement avec 
la fonction de 
transmission 

Minimum 
d’intensité (Imin) 

c=3[](pm) 0,51 0,58 0,57 1,38 

sig 1,08 1,11 1,10 1,05 

sig/c 2,1 1,92 1,92 0,76 

Tableau II.7.A 
 

Méthodes de 
détection 

Points 
d’inflexion 

(PI) 

Ajustement 
avec une 

Lorentzienne 

Ajustement avec la 
fonction de 

transmission 

Minimum 
d’intensité (Imin) 

c=3[](pm) 0,52 0,50 0,49 1,42 

sig 4,87 4,72 4,45 4,92 

sig/c 9,38 9,46 9,02 3,47 

Tableau II.7.B 
Tableau II 7. Tableau comparatif des valeurs des incertitudes, du décalage spectral et des rapports signal sur bruit pour 
les quatre méthodes de détection proposées pour une concentration de glucose de 2,2 mmol/L (tableau II 7.A) et 8,9 
mmol/L (tableau II 7.B). 

On observe que l’incertitude de mesure de la méthodologie au minimum d’intensité, avec 

une résolution de 1,42 pm à 8,9 mmol/L, est plus grande que pour les trois autres méthodes, 

avec des résolutions de l’ordre de 0,50 pm, et ne permet pas d’avoir un rapport signal sur 

bruit performant. En effet, la détection au minimum d’intensité correspond à une pente 

nulle de la raie transductrice, le bruit y est donc plus conséquent et la longueur du minimum 

de la raie détectée peut donc être décalée par rapport à la longueur d’onde du minimum de 

la raie sans bruit. 

Les décalages spectraux sig mesurés par les différentes méthodes sont proches (1,1 pm et 

4,9 pm pour des concentrations de glucose respectifs de 2,2 mmol/L et 8,9 mmol/L). Il existe 

cependant une légère différence, le décalage spectral correspondant à une concentration de 

glucose de 8,9 mmol/L, obtenu par la méthode d’ajustement avec la transmission, est 

légèrement inférieur à celui des autres méthodes : la variation de quelques pm de la largeur 

à mi-hauteur de la résonance lors de l’injection de 8,9 mmol/L de glucose (due à 

l’augmentation des pertes d’absorption) peut avoir contribuer à dégrader la précision de la 
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mesure du décalage spectral, basée sur la mesure de la longueur d’onde de résonance au 

minimum d’intensité R(t) de l’ajustement de la raie. 

La mesure du décalage spectral aux points d’inflexion, avec un rapport signal sur bruit 

sig/c comparable à celui obtenu par les méthodes avec ajustement (2,1 à la 

concentration de 2,2 mmol/L et 9,38 à la concentration de 8,9 mmol/L), mais avec un temps 

d’exécution 1000 fois plus court, apparaît comme une méthode efficace dans l’optique de 

suivre des cinétiques rapides de façon précise. Rappelons que dans la méthode 

d’interrogation optique du capteur par balayage spectral des longueurs d’onde du laser, la 

sensibilité s’écrit : 
dM

d
S m où dm est le décalage spectral mesuré et dM la quantité de 

mesurande à détecter. Ici, toutes les méthodologies ont des décalages spectraux 

comparables pour le même mesurande, on peut donc considérer que leurs sensibilités sont 

égales. La sensibilité au glucose de notre microrésonateur étant de 1062 pm/(mol/L), la 

limite de détection passe ainsi de 234 mg/L avec la méthodologie de détection au minimum 

d’intensité à 86 mg/L avec la méthodologie de détection aux points d’inflexion. La 

méthodologie proposée a ainsi pu améliorer la limite de détection du capteur d’un facteur 3 

par rapport à la méthodologie classique de détection au minimum d’intensité. 

II.4.2.b Mise en œuvre expérimentale end détection surfacique et résultats 

L’application principale des capteurs optofluidiques étant l’étude de cinétiques de réactions 

chimiques ou la quantification de molécules cibles dans une solution d’analyte (106), il est 

donc important de montrer l’intérêt de la méthode aux points d’inflexions avec une réaction 

spécifique sur notre microrésonateur fonctionnalisé (détection surfacique). 

Afin d’identifier si la méthode de détection aux points d’inflexion est adaptée à la détection 

surfacique, nous comparons les différentes méthodes de détection avec notre capteur 

optofluidique, en suivant un protocole similaire à la section II.4.2.a Mise en œuvre 

expérimentale en détection homogène et résultats, dans le cas de l’attachement de 2 nmol/L 

d’ions cadmium (cf. Chapitre 3) à la surface du microrésonateur par l’intermédiaire d’un 

ligand de reconnaissance spécifique aux ions cadmium, le 2,2’-((4-Amino-1,2-Phenylene) 

Bis(Carboxylatoazanedyil))Diacetate (2,2’(4A-1,2-PBC)D) (synthétisé et fourni par l’équipe du 

Prof. I. Leray du laboratoire de Photophysique et Photochimie Supramoléculaire et 

Macromoléculaire PPSM, Institut d’Alembert, ENS Paris-Saclay), préalablement immobilisé 

sur la surface du microrésonateur. La concentration a été choisie pour être proche de la 

limite de détection du capteur (décalage spectral supérieur à 3[]) et loin de la saturation 

de détection du capteur ( autour de 5 nmol/L). Le protocole de fonctionnalisation de la 

surface du microrésonateur en SU-8 est présenté en détail dans le chapitre 3. Les étapes 

principales sont l’activation de la surface SU-8 par UV/Ozone et l’immobilisation du ligand de 

reconnaissance spécifique pour la détection d’ions cadmium dans l’eau sur cette surface 

activée par réaction d’amidation entre les groupes actifs en surface du SU-8 et l’amine du 

ligand. La solution de référence est l’eau déionisée. Nous avons mesuré le décalage spectral 
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(après rinçage du microrésonateur) dû à la fixation d’une concentration de 2nmol/L d’ions 

cadmium (Figure II 68). Après la fixation des ions cadmium, nous avons rincé la surface du 

microrésonateur à l’eau déionisée pour évacuer tous les ions résiduels qui ne sont pas fixés 

sur le ligand. Les ions cadmium fixés sur la surface peuvent être éliminés de leur ligand par 

protonation avec une solution d’acide perchlorique à pH3 afin de régénérer la surface pour 

une nouvelle détection d’ions cadmium (cf. Chapitre 3). 

Pour cette expérience nous avons fonctionnalisé 3 microrésonateurs différents. Sur chaque 

microrésonateur fonctionnalisé, pour chaque raie transductrice sélectionnée pour la 

mesure, nous avons effectué 3 injections successives d’ions cadmium à lune concentration 

de 2nmol/L dans l'eau déionisée, avec régénération de la surface du microrésonateur après 

chaque mesure. Nous avons mesuré les décalages spectraux correspondants. 

Sur la Figure II 68 est représentée une courbe de mesure du décalage spectral correspondant 

à une injection de solution aqueuse d'ions cadmium à la concentration de 2 nmol/L. Le 

décalage spectral effectif correspondant à la fixation d'ions cadmium sur le ligand de 

reconnaissance immobilisé sur la surface du résonateur sig a été obtenu après rinçage de 

la surface du résonateur. Le niveau de bruit sur le signal de mesure est représenté par 

b((t)). Nous observons que le signal effectif de mesure sig est bien supérieur au niveau 

de bruit b((t)) et à la résolution de mesure c=3b[]. 

 

Figure II 68. Décalage spectral en polarisation TM dû à l’injection de 2nM d’ions cadmium à la surface du 
microrésonateur 

Avant d'effectuer la mesure de détection surfacique spécifique d'ions cadmium, nous avons 

caractérisé l'immobilisation du ligand de reconnaissance sur la surface du résonateur. Nous 

avons ainsi mesuré la résolution du capteur avec le ligand (c2) correspondant aux 4 

méthodologies de détection. Nous avons ensuite mesuré la résolution du capteur ainsi que 

le décalage spectral effectif correspondant à la fixation spécifique des ions cadmium sur le 

ligand (c3). Les résolutions du capteur c2 et c3, le décalage spectral engendré par 

l’injection de 2 nmol/L d'ions cadmium (sig) et le rapport signal sur bruit sig/c3 
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correspondant à 4 différentes méthodologies sont présentés sur le Tableau II 8. On y 

observe un rapport signal sur bruit de 3,02 avec la méthodologie de détection aux points 

d’inflexion contre 2,95 et 3,08, respectivement pour les méthodologies utilisant un 

ajustement par une fonction Lorentzienne et la fonction de transmission du 

microrésonateur. 

Méthodes de détection Points 

d’inflexion 

(PI) 

Ajustement 

avec une 

Lorentzienn

e 

Ajustement par 

la fonction de 

transmission 

Minimum 

d’intensité 

(Imin) 

c2=3b1[](pm) (avec 

ligand) 

0,54 0,56 0,55 1,68 

c3=3b2[](pm) 

(avec ligand et ions cadmium) 

0,64 0,65 0,62 1,69 

sig 1,93 1,92 1,91 0,48 

sig/c3 3,02 2,95 3,08 0,29 

Tableau II 8. Tableau comparatif des valeurs des incertitudes, du décalage spectral et des rapports signal sur bruit pour 
les quatre méthodes de détection proposées pour une concentration d’ions cadmium de 2 nmol/L 

De la même manière qu’en détection homogène, la méthodologie de détection aux points 

d’inflexion possède un rapport signal sur bruit proche de celui des méthodologies avec 

ajustement. C’est donc une bonne alternative à ces méthodologies avec ajustement, avec un 

temps d’exécution mille fois plus rapide. Le décalage spectral mesuré par la méthodologie au 

minimum d’intensité est plus faible (δsig = 0,48 pm) que les décalages spectraux mesurés 

par les autres méthodologies. Cela est dû au fait que le signal détecté par la méthodologie 

au minimum d’intensité est noyé dans le bruit, la résolution de cette méthodologie étant de 

1,68 pm. Avec cette méthode, il n’est alors pas possible d’assurer à 99,7% que le signal 

détecté corresponde bien à autres chose que du bruit. Ce résultat a confirmé ce que nous 

avions déjà observé en détection homogène pour de très faibles concentrations de glucose 

dans l'eau déionisée (2,2 mmol/L - Tableau II 7.A) dans laquelle le signal de transduction 

mesuré (sig = 1,05 pm) est plus faible que la résolution de mesure (c= 1,38 pm). Nous 

pourrions conclure que la méthodologie de détection du minimum d'intensité de la raie 

transductrice, que ce soit en détection homogène ou surfacique, est très sensible aux bruits 

de mesure et présente un très mauvais rapport signal sur bruit et n’est pas exploitable pour 

la mesure de faibles concentrations d'analyte avec le capteur optofluidique à base de 

microrésonateurs optiques. 

 

On observe également que le bruit de mesure augmente avec la présence de molécules à la 

surface du résonateur, avec (c3 de 0,62 pm à 0,65 pm, cf. Tableau II 8) ou sans présence 

d’ions cadmium à sa surface (c2 de 0,54 pm à 0,56 pm) par rapport au bruit de la détection 

homogène (c1 de 0,49 pm à 0,52 pm, cf. Tableau II 7.B). Cette augmentation du bruit de la 
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détection surfacique pourrait s'expliquer par la contribution de fluctuations de molécules 

immobilisées sur la surface du résonateur. Cette fluctuation moléculaire d'origine thermique 

(agitation thermique des molécules à la surface du microrésonateur) induit, via l’interaction 

avec l’onde évanescente du mode guidée, un changement aléatoire de l’indice effectif de ce 

dernier. Par conséquent, la position de la raie transductrice fluctue, ce qui augmente le bruit, 

qui tend à croître avec la densité surfacique de molécules immobilisées sur la surface du 

microrésonateur. C'est le cas du bruit surfacique causé par une simple couche moléculaire 

de ligand de reconnaissance immobilisée sur la surface du résonateur (c2 de 0,54 pm à 

0,56 pm) comparé au bruit causé par cette couche au moment de la capture des ions 

cadmium venant se greffer sur elle (c3  de 0,62 pm à 0,65 pm) ; nous observons que c3 > 

c2.  

II.4.2.c Analyse et conclusion 

La sensibilité aux ions cadmium (obtenue par une calibration) de notre microrésonateur 

fonctionnalisé est de 1.23x109 pm/(mol/L), obtenue avec la méthodologie aux points 

d’inflexion (cf. Chapitre 3). Si l’on suppose les sensibilités des différentes méthodologies aux 

ions cadmium égales, on peut alors calculer les limites de détection des différentes 

méthodes. La limite de détection passe ainsi de 154 ng/L, en utilisant la méthodologie au 

minimum d’intensité de la raie transductrice, à 59 ng/L, en utilisant la méthodologie aux 

points d’inflexion. Nous avons ainsi pu améliorer la limite de détection du capteur d’un 

facteur 3 par rapport à la méthode au minimum d’intensité. L’analyse du rapport signal sur 

bruit, qui gouverne les performances générales du capteur(99), est encore plus claire : ce 

rapport est de 3,02 pour la méthodologie aux points d’inflexion contre 0,29 pour la 

méthodologie au minimum d’intensité. Le rapport signal sur bruit avec la méthode de 

détection aux points d’inflexion est donc 10 fois supérieur à celui de la méthode de 

détection au minimum d’intensité. 

On peut légitimement se demander pourquoi les méthodologies par ajustement ne sont pas 

plus précises que la méthodologie aux points d’inflexion. Cela pourrait s’expliquer par le fait, 

que la valeur du minimum de résonance ne peut se situer exactement au centre de la courbe 

d’ajustement à cause du bruit en intensité, ce qui crée une déviation spectrale aléatoire de 

la longueur d’onde de résonance mesurée(50). 

II.4.3 Autres optimisations possibles de la détection 

La largeur à mi-hauteur (FWHM) de la raie transductrice peut varier par l’injection d’une 

concentration élevée d’analyte dans le capteur ou suite à des perturbations externes 

(fluctuations de température, pression) sur le transducteur, car une variation forte de 

l’indice effectif du mode guidé dans le résonateur peut induire une déformation de la raie 

tranductrice, par exemple une dissymétrie de la forme de raie. Cette déformation de la raie 

modifie la pente p0 à son point d'inflexion (cf. Figure II 66) et par conséquent affecte la 

précision de mesure du décalage spectral. Pour s'affranchir de ce problème, nous proposons 

de mesurer simultanément les décalages spectraux aux points d’inflexion gauche et droite 
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de la raie transductrice avec des pentes différentes et ensuite nous calculons la valeur 

moyenne de ces deux mesures (cf. Figure II 69).  

 

Figure II 69. Schéma de la Raie transductrice du capteur. Les points d’inflexions gauche et droit sont clairement visibles et 

peuvent être utilisés séparément ou simultanément pour suivre le décalage spectral (δ) de la raie en temps réel .  

II.4.3.a Utilisation d’un ou des deux points d’inflexion pour la détection 

En utilisant la méthodologie de détection aux points d’inflexion, il est possible de suivre 

simultanément un ou deux points d’inflexion de la raie transductrice (cf. Figure II 69). 

Si la raie est symétrique, le décalage spectral des deux points d’inflexion correspond au 

même et unique mode guidé dans le microanneau. Comme l’incertitude du décalage 

spectral est centrée sur zéro et indépendante de la fréquence du signal (décalage spectral), il 

s’avère alors possible de diminuer l’incertitude de mesure par un facteur en prenant la 

moyenne des décalages spectraux obtenus sur les points d’inflexion gauche et droite. Sur la 

Figure II 69 est représentée la méthode de mesure simultanée du décalage spectral aux 

points d'inflexion gauche et droite de la raie. Le décalage spectral correspondant à la mesure 

au point d'inflexion gauche est sig,g = sg1 - sg0, tandis que celui correspondant à la 

mesure au point d'inflexion droite est sig,d = sd1 - sd0. La valeur moyenne de mesure 

est (sig,g + sig,d)/2. 

Si maintenant la raie est asymétrique, ce qui résulterait d’une interférence de plusieurs 

modes guidés dans le résonateur (cf. II.1.2.e Présence de modes d’ordre supérieur (régime 

multimode)), d’autres modes guidés peuvent modifier le résultat de la mesure du décalage 

spectral de la raie transductrice (cf. Figure II 70). Il peut alors s’avérer judicieux de ne 

mesurer que le décalage spectral du point d’inflexion où l’influence d’un second mode est 

minimale. Cela étant valide pour de faibles concentrations où la forme de la raie, en 

particulier la largeur à mi-hauteur de celle-ci, ne change pas. 

2
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1. Matériel et méthode 

Nous avons mesuré les résolutions (sur 100 points) du décalage spectral aux points 

d’inflexion gauche c,g et droit c,d de la raie transductrice ainsi que la résolution (sur 100 

points) avec la moyenne des décalages spectraux des deux points d’inflexion, notée c,m 

(Tableau II 9) sur 9 raies différentes en polarisation TE : 3 raies symétriques (Figure II 70 (c)), 

3 raies asymétrique gauche (Figure II 70 (a)) et 3 raies asymétriques droit (Figure II 70 (b)). 

 

 

 

Figure II 70. Réponse spectrale de trois raies de résonance présentant une asymétrie gauche (a), droite (c) et aucune 
asymétrie (b) 

  

(a) 

(b) 

(c) 
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2. Résultats et analyse 

Les résultats sont représentés sur le Tableau II 9. 

c,g=3[sg0](pm) c,d=3[sd0](pm) c,m=3[s0](pm) 

Raie 

asymétrique 

droit 

1,62 12,59 6,42 

Raie 

asymétrique 

gauche 

8,05 2,56 4,06 

Raie 

symétrique 
0,60 0,59 0,53 

Tableau II 9. Tableau comparatif des valeurs des résolutions du décalage spectral au niveau des points d’inflexion gauche 
et droit et résolution de la moyenne de ces décalages sur 100 points de mesure 

Pour la raie présentant une asymétrie sur sa partie droite, les résolutions mesurées sur le 

point d’inflexion droit sont de 12,59 pm contre 1,62 pm sur le point d’inflexion gauche. Pour 

la raie présentant une asymétrie sur sa partie gauche, les résolutions mesurées sur le point 

d’inflexion gauche sont de 8,05 pm contre 2,56 pm sur le point d’inflexion droit. On observe 

donc des incertitudes de mesure supérieures du côté « asymétrique » de la raie. Le 

moyennage sur ces raies asymétriques entraîne une résolution de 6,42 pm pour la raie 

présentant une asymétrie droite et 4,06 pm pour celle présentant une asymétrie gauche. Le 

moyennage sur des raies asymétriques n’optimise donc pas le bruit qui reste élevé. Il est 

alors plus judicieux de suivre le décalage spectral uniquement sur le point d‘inflexion du côté 

de la raie où la pente est maximale.  

Sur la raie symétrique, les résolutions sont de 0,53 pm par moyennage, de 0,6 pm sur le 

point d’inflexion gauche et de 0,59 pm sur le point d’inflexion droit. La moyenne des 

décalages spectraux des points d'inflexion gauche et droite a donc bien permis de diminuer 

le bruit d’un facteur proche de . 

II.4.3.b Moyenne glissante sur les phases montantes (Up) et descendantes (Down) des 

longueurs d’onde du balayage spectral  

Notre source laser accordable Tunics permet de réaliser deux opérations différentes pour 

changer ses longueurs d'onde d'émission. 

La première opération est une augmentation ou une diminution de la longueur 

d'onde émise par pas avec une stabilisation de la raie d'émission et une calibration 

automatique en comparant la raie d'émission aux raies moléculaires de l’acéthylène, 

utilisées comme référence absolue du laser. Lorsque l'on a besoin d'une longueur d'onde 

fixe et stabilisée en longueur d'onde et en puissance émise, par exemple pour la méthode 

d'interrogation optique du capteur par la mesure de variation d'intensité de la raie 

2
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transductrice (cf.II.2.2 Comparaison de la détection en intensité et par balayage spectral), 

cette opération est adaptée. 

 

Figure II 71. Schéma de balayage continu en longueur d'onde de la source laser accordable Tunics et intervalle 
linéaire de longueur d'onde utilisable pour notre capteur optofluidique. 

La seconde opération est un balayage en continu des longueurs d'onde émises dans 

lequel la source répète en continu le changement des longueurs d'onde par un mouvement 

périodique du miroir d’un lambdamètre à réseau diffractif (cavité externe de type Littman). 

Sur la Figure II 71 est représenté un chronogramme du balayage en continu des longueurs 

d'onde émises du laser accordable. La variation des longueurs d'onde émises du laser de la 

plus courte à la plus longue longueur d'onde est réalisée entre deux bornes inférieure et 

supérieure. La rotation du miroir est assurée par un moteur électrique à courant continu et 

pilotée par l'électronique du laser accordable. Le moteur peut tourner dans deux sens 

opposés pour assurer l'augmentation de longueurs d'onde émises et de retour au point 

initial pour un nouveau cycle de balayage. Pendant une période de balayage continu du 

laser, les longueurs d'onde émises augmentent de inférieure à supérieure (phase montante) puis 

elles diminuent de supérieure à inférieure (phase descendante) afin de boucler un cycle. Un 

étalonnage soigné des longueurs d'onde balayées en continu à une vitesse de balayage 

sélectionnée, par exemple à sa vitesse maximale, a permis l'utilisation correcte de la plage 

spectrale linéaire d'émission par le laser accordable entre les longueurs d'onde min et max. 

La résolution spectrale de cette plage est déterminée par le calcul à partir de son spectre 

acquis et est dépendante de la résolution numérique et de la bande passante de la carte 

d'acquisition. Notons que lors du régime de balayage en continu de la source laser nous 

obtenons en permanence cette plage spectrale émise en phase montante et en phase 

descendante. Par conséquent, quand nous utilisons ce mode opératoire du laser pour 

interroger notre capteur optofluidique, nous obtenons deux réponses spectrales distinctes 

du capteur, correspondant respectivement à la phase montante et à la phase descendante. 

Ce sont ces deux réponses spectrales que nous proposons d'exploiter à la place d'une simple 

réponse spectrale correspondante à la phase montante. 

Lors de l’acquisition du spectre de la raie transductrice, le laser balaie les longueurs d’onde 

d’émission sur une plage spectrale sélectionnée de la plus petite à la plus grande longueur 

d’onde (phase montante) puis de la plus grande longueur d’onde à la plus petite (phase 

descendante) pour recommencer un cycle de balayage. Par défaut, la réponse optique n’est 
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obtenue qu’en phase montante. Il apparaît alors judicieux de se servir aussi de la phase 

descendante afin d’effectuer une moyenne glissante des décalages spectraux trouvés par la 

raie de la phase montante et celle de la phase descendante (cf. Figure II 72).  

 

Figure II 72. Schéma qualitatif de l’acquisition de la réponse optique en phase montante (Up) et descendante (Down) du 
balayage spectral du laser afin de mesurer, au cours du temps, la moyenne de la position du pic de résonance depuis les 

positions Down et Up et ainsi le décalage spectral. 

La séquence de la moyenne glissante est la suivante : le logiciel de pilotage trouve les 

longueurs d’onde correspondant aux points d’inflexion des raies transductrices des phases 

montante et descendante du balayage spectral, notées UP(i=0) et DOWN(i=0) (longueurs d’onde 

utilisées en tant que références par la suite), puis calcule à chaque cycle de balayage les 

décalages spectraux bruts, UP,Raw et DOWN,Raw, en soustrayant des nouvelles valeurs de 

longueurs des raies transductrices, UP(i)et DOWN(i), les valeurs de référence UP(i=0) et 

DOWN(i=0). Les moyennes glissantes des décalages spectraux, notées UP,MG etUP,MG, sont 

alors déterminées. Cette séquence est représentée dans les relation ssuivantes (Figure II 

73) : 
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Figure II 73. Séquence du logiciel de pilotage relative aux moyennes glissantes effectuées sur les décalages spectraux en 
phases montante et descendante du balayage spectral de la source laser accordable 

1. Matériel et méthode 

Afin de mettre en évidence l’amélioration de la résolution apportée par cette méthode, nous 

réalisons deux expériences de détection, en détection homogène et surfacique. 

En détection homogène, sur la même raie transductrice d’un microrésonateur, nous 

réalisons 3 injections de glucose à 2,75mmol/L en mesurant le décalage spectral engendré 

avec la phase montante uniquement puis 3 autres injections à la même concentration en 
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moyennant le décalage spectral sur les phases montante et descendante. Les résolutions 

du capteur sur les 4 différentes méthodologies sont alors mesurées en détection homogène 

(Tableau II 10.A).  

En détection surfacique, nous avons réalisé le même protocole pour mesurer les 

résolutions suite à l’injection de 2nmol/L de cadmium (Tableau II 10.B).  

2. Résultats et analyses 

 
Points 

d’inflexion (PI) 

c1 = 3[] 
(pm) 

Ajustement 
avec une 

Lorentzienne 

c1=3[] 
(pm) 

Ajustement avec la 
fonction de 

transmission 

c1=3[] (pm) 

Minimum 
d’intensité (Imin) 

c1=3[] (pm) 

Up & Down 0,31 0,28 0,37 1,31 
Up 0,49 0,45 0,45 0,85 

DownUpc

Upc

&,1

,1




   1,58 (1,12x 2 ) 1,61 (1,14x 2 ) 1,22 (0,86x 2 ) 0,65 (0,46x 2 ) 

 
Points 

d’inflexion (PI) 
 

Ajustement avec 
Lorentziennne 

 

Ajustement avec 
la fonction de 
transmission 

Minimum d’intensité 
(Imin) 

 

Up & 
Down 

Up Up & 
Down 

Up Up & 
Down 

Up Up & 
Down 

Up 

c2=3[] 
(pm) 

surface 
fonctionnalisée 
avec le ligand 

0,30 0,44 0,34 0,42 0,36 0,49 1,75 0,73 

DownUpc

Upc

&,2

,2




 

 

1,47(1,04x 2 ) 1,24 (0,87x 2 ) 1,36 (0,96x 2 ) 0,42 (0,30x 2 ) 

c3=3[] 
(pm) 

surface 
fonctionnalisée 
avec le ligand et 

ions cadmium 

0,37 0,55 0,33 0,50 0,46 0,56 1,98 1,81 

DownUpc

Upc

&,3

,3




 

 

1,49(1,05x 2 ) 1,52(1,07x 2 )  1,22(0,86x 2 ) 0,91(0,65x 2 )  

Tableau II 10. Tableau comparatif des valeurs des résolutions (notées δc) du décalage spectral sur 100 points de 
mesures utilisant différentes méthodologies de détection par moyennage glissant (Up&Down) des décalages spectraux 
sur les phases montante et descendante du balayage spectral ou par simple mesure du décalage spectral grâce à la 
réponse optique de la phase montante (Up) uniquement en détection homogène (A) ou surfacique (B). Nous avons 
calculé les rapports η entre les résolutions entre Up&Down et Up uniquement pour chaque méthodologie afin de 
montrer l’amélioration en résolution grâce à la méthode Up&Down. Plus ce rapport est grand, plus le gain apporté par 
l’utilisation simultanée des phases montantes et descendantes (Up&Down) est élevé.  

(a) 

(b) 
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En détection homogène, nous observons qu'à l'exception de la méthodologie de 

mesure du décalage spectral à partir du point de minimum d'intensité de la raie 

transductrice, les trois autres méthodologies présentent une amélioration de leur résolution 

de mesure grâce à l’utilisation simultanée des phases montante et descendante du laser 

accordable. Par exemple, pour la méthodologie aux points d’inflexion, l’utilisation des 

phases montantes et descendantes permet d’améliorer la résolution de 0,49 à 0,31 pm, soit 

un gain η entres les résolutions de 1,58 (cf. Tableau II 10.A). A l’exception de la 

méthodologie au minimum d’intensité, les gains observés sont de 1,2 à 1,6 en utilisant les 

phases montante et descendante du balayage en longueur d'onde. Si les deux 

méthodologies de détection (PI et l'ajustement par la lorentzienne) ont apporté un gain en 

résolution de 1,58 et 1,61 respectivement, tous les deux supérieurs à 2 (= 1,41), la 

méthode utilisant l'ajustement à la fonction de transmission du microrésonateur a apporté, 

elle, un gain en résolution de 1,22, valeur inférieure à 2 (1,22 = 0,86. 2 ). Dans une 

certaine tolérance d'estimation, nous pouvons cependant dire que dans la distribution des 

bruits de ces mesures, la distribution gaussienne (caractérisée par une amélioration par 

moyennage d’un facteur 2 ) reste dominante. 

En détection surfacique, à l'exception de la méthodologie de mesure du décalage 

spectral à partir du point de minimum d'intensité de la raie transductrice, les trois autres 

méthodologies présentent également une amélioration de la résolution de mesure en 

utilisant le moyennage glissant sur les mesures correspondantes à la phase montante et 

descendante du balayage en longueur d'onde (cf. Tableau II 10.B) avec des gains en 

résolution pour ces trois méthodologies allant de 1,23 à 1,46en présence d’une simple 

couche moléculaire de ligand et des gains en résolution de 1,22 à 1,52 lors de la fixation 

d’ions cadmium sur la surface du microrésonateur. De nouveau, nous observons également 

que la distribution de bruits dans ces mesures est proche d’une gaussienne, les bruits 

gaussiens étant alors dominant. 

Cette opération simple de l’utilisation des phases montantes et descendantes, sans rallonger 

le temps de mesure, permet ainsi d’améliorer la résolution de mesure en méthode de 

balayage spectral. 

Cependant, pour la méthodologie utilisant la détection du minimum d’intensité de la raie 

transductrice, que la méthode de détection soit homogène ou surfacique, le bruit de 

détection est toujours élevé par rapport à ceux obtenus avec d'autres méthodologies. Ce 

résultat montre que la mesure de la position de la résonance de la raie transductrice est 

beaucoup plus sensible aux bruits que la mesure de sa forme. Cette sensibilité au bruit est 

déjà très importante dans la mesure utilisant une simple phase montante de balayage 

spectral, mais elle devient exacerbée dans la mesure utilisant les phases montante et 

descendante du balayage spectral. En effet, quelle que soit la détection, contrairement aux 

autres méthodologies utilisées, celle-ci présente une perte de résolution de mesure en 

exploitant les deux phases du balayage spectral. A partir du Tableau II 10, nous avons 
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observé une perte de la résolution de 0,85 à 1,31 pm pour la détection homogène, de 0,73 à 

1,75 pm pour la détection surfacique avec une simple couche de ligand, et de 1,81 à 1,98 pm 

pour la détection surfacique avec une fixation d'ions cadmium sur la couche de ligand. La 

perte en résolution de mesure par cette méthodologie peut s'expliquer par une sensibilité 

de la mesure de la position résonante de la raie transductrice vis-à-vis de la répétabilité du 

balayage de longueurs d'onde du laser accordable. En effet, une très bonne ou quasi-parfaite 

répétabilité de la plage spectrale de longueurs d'onde émises par le laser requiert des 

vitesses de balayage identiques à chaque cycle de balayage. La méthodologie de mesure au 

point minimum d'intensité de la raie transductrice, grâce à sa grande sensibilité au bruit de 

mesure, a permis de mettre en évidence la répétabilité imparfaite du balayage en longueurs 

d'onde du laser accordable. La répétabilité donnée par le fabricant du laser accordable est 

une valeur type et ne concerne qu'un simple balayage de longueur d'onde correspondant au 

mode de changement par pas des longueurs d'onde. Ce résultat a également permis de 

mettre en évidence la robustesse vis-à-vis de la répétabilité du balayage spectral du laser 

accordable des méthodologies utilisant la forme de raie comme paramètre transducteur, car 

elles sont peu sensibles à cette source d'incertitude. En particulier, la méthodologie de 

mesure aux points d'inflexion de la raie transductrice a montré ses performances que ce soit 

en détection homogène ou surfacique non seulement pour la résolution de mesure mais 

également pour la rapidité intrinsèque du capteur. En revanche, la méthodologie de mesure 

au point minimum de transmission de la raie transductrice n'est pas du tout adaptée pour 

des mesures rapides en temps réel.  

Nous allons montrer dans la section suivante que la méthodologie de mesure utilisant les 

points d'inflexion de la raie transductrice et le moyennage glissant reste très peu sensible au 

problème de répétabilité de la plage spectrale des longueurs d'onde émises en balayage à la 

vitesse maximale du laser accordable. 

3. Validité de la moyenne glissante sur les phases montantes et descendantes 

Pour vérifier l’assertion précédente en montrant que les décalages spectraux mesurés en 

phases montante et descendante coïncident, nous avons créé un nouveau programme de 

mesure sur le logiciel de pilotage qui permet l’acquisition des décalages spectraux en phase 

montante, en phase descendante et après une moyenne glissante des mesures sur les 

phases montantes et descendantes. Nous avons ensuite réalisé une expérience pour 

mesurer la transition eau déionisée/glucose par la détection homogène d'une solution 

aqueuse de glucose à la concentration de 56 mmol/L. Les résultats de cette expérience sont 

présentés en Figure II 74. Cette figure représente les résultats de deux mesures consécutives 

de la transition eau déionisée/glucose dans l'eau déionisée. Sur chaque figure sont 

superposées trois courbes de mesure de la même transition: la courbe en couleur bleue 

représente la mesure utilisant la phase montante; la courbe en couleur rouge représente la 

mesure utilisant la phase descendante et la courbe en couleur verte représente la mesure 

utilisant les deux phases montante et descendante plus le moyennage glissant avec ses deux 

mesures.  
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Figure II 74. Décalages spectraux dus à l’injection de glucose à 56 mmol/L (à t = 1712 s sur le graphe de gauche et à t = 
1160 s sur le graphe de droite) mesurés en phase montante (courbe bleue), en phase descendante (courbe rouge) et avec 
l’utilisation des deux phases (courbe verte). Les décalages spectraux des différentes phases sont identiques. 

Nous observons que dans la limite de la résolution de mesure représentée dans le Tableau II 

10.A, les décalages spectraux correspondant aux trois mesures sont identiques quelle que 

soit la phase utilisée pour la mesure. L’utilisation des deux phases s’avère donc adaptée à la 

détection du décalage spectral de la raie transductrice et à l’amélioration de la résolution du 

capteur optofluidique. 

La méthodologie aux points d’inflexion apparaît donc comme une bonne alternative 

aux méthodologies plus complexes avec des ajustements par une fonction mathématique 

(Lorentzienne) ou par une fonction physique (transmission du microrésonateur) ; elle 

possède une résolution équivalente à ces méthodologies par ajustement, mais bénéficie 

cependant d’un temps d’exécution 1000 fois plus rapide, favorisant son utilisation pour des 

mesures en temps réel du capteur optofluidique et leur application à l’étude cinétique de 

réactions chimiques. Cette méthodologie peut s’adapter à la mesure du décalage spectral 

sur une résonance présentant plusieurs modes, alors que les ajustements avec une 

lorentzienne et par la fonction de transmission demandent des modèles plus compliqués 

pour s’adapter à ce type de résonance(107,108). Par ailleurs, il a été montré que l’utilisation 

des phases montantes et descendantes du balayage permet de diminuer d’un facteur proche 

de la résolution. 

Cette méthodologie aux points d’inflexion de la raie transductrice, exploitable pour les 

capteurs optiques à champ évanescent utilisant des résonateurs optiques comme 

transducteurs a ainsi pu améliorer, en détection homogène et surfacique, la limite de 

détection du capteur d’un facteur 3 et le rapport signal sur bruit  d’un facteur 10 par rapport 

à la méthodologie au minimum d’intensité de la raie transductrice. 

II.4.3.c Optimisation de la limite de détection par la microfluidique 

Le circuit microfluidique permet la détection d'analyte dans de très faibles volumes de 

solution ainsi qu'une analyse dynamique de l'attachement d'un analyte sur la surface. Il 

devrait permettre, par ailleurs, de diminuer les fluctuations de température à la surface du 

2
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résonateur. En effet, sans le circuit microfluidique monté sur le composant photonique 

(composant nu, à l’air libre) et en présence d’une simple gouttelette déposée sur la surface 

du microrésonateur, nous observons une oscillation d’une période de 100 s du décalage de 

la raie transductrice, à la fois par la mesure du décalage spectral en balayage en longueurs 

d’onde ou par la mesure de la variation d’intensité à longueur d’onde fixe, Figure II 75 : 

 
 

Figure II 75. Oscillation du décalage d'une raie transductrice d'un composant sans circuit microfluidique : (a) par mesure 
en balayge spectral et (b) par mesure de la variation d’intensité à longueur d’onde fixe 

Ces oscillations disparaissent lorsque le circuit microfluidique est présent et si un débit non 

nul d’eau déionisée est appliqué. Le débit permet ainsi de maintenir à une température 

constante le microrésonateur par sa masse thermique en le protégeant des courants d’air ou 

de variations extérieures et d'éviter ainsi des fluctuations de température au niveau du 

microrésonateur. Pour vérifier cette assertion, nous nous proposons de mesurer la variation 

du décalage spectral de la raie transductrice avec et sans contrôle de la température du 

microrésonateur. 

1. Matériel et méthode 

 

Figure II 76. Composant photonique sur son support thermostaté sans canal microfluidique 

Un composant, sans circuit microfluidique est installé sur le support thermostaté (Figure II 
76). Une colle thermique est appliquée entre le composant photonique et le support 
thermostaté afin de favoriser le transfert thermique entre ces deux entités. Notre 
composant fonctionnant dans l’eau, une gouttelette d’eau déioinisée est déposée sur le 
composant photonique. Le support et le composant sont placés dans une boîte contrôlée en 

(a) (b) 
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température par un système d’asservissement en température de type PID (proportionnel, 
intégrateur, dérivateur). Au niveau du composant photonique, une thermistance mesure la 
température du composant et deux composants à effet Peltier permettent de maintenir une 
température constante du composant par asservissement. On suit, par la méthode par 
balayage en longueurs d’onde, le décalage spectral d’une raie transductrice. On supprime 
ensuite le contrôle en température de la boîte et du composant photonique pour laisser 
varier naturellement la température du capteur. Sur les graphes de la Figure II 77 sont 
représentés les décalages spectraux enregistrés pendant la mesure de variation en 
température de la réponse optique du capteur sans le circuit microfluidique avec 
l'asservissement de température de l'ensemble du capteur (du microrésonateur sous eau 
déionisée à l'environnement du composant photonique) et sans asservissement pour laisser 
évoluer naturellement la température du capteur. 
 

 

Figure II 77. Courbes du décalage spectral avec asservissement de la température (à gauche) et sans asservissement  
(à droite) 

2. Analyse et conclusion 

On observe qu’avec le contrôle de la température du capteur, les oscillations du décalage 

spectral sont minimes (0,4 pm d’amplitude sur une période de 300 s) (Figure II 77 à gauche). 

Sans contrôle de la température, une oscillation apparait de période 100 s et d’amplitude 3,5 

fois supérieure (1,4 pm)(Figure II 77 à droite). Les oscillations du décalage spectral observées 

sans circuit microfluidique sont donc bien dues à des variations de température à la surface 

du résonateur venues de l’environnement du capteur. Le circuit microfluidique, qui fournit 

un débit volumique constant et faible, permet de diminuer les fluctuations de température 

du capteur et par conséquent d’augmenter la précision de mesure en mode de suivi continu 

(monitoring) du capteur optofluidique. 

II.5 Variation de la température pour optimiser les grandeurs caractéristiques de la 

réponse optique du capteur optofluidique 

Il a été vu précédemment que les microrésonateurs polymères étaient sensibles à la 

température. Plus particulièrement, un changement de température modifie l’indice effectif 

du mode guidé circulant dans le microrésonateur et modifie ainsi les valeurs de ses 

paramètres internes. Sa réponse optique est ainsi modifiée. Dans cette partie, nous 

montrerons qu’il est possible d’ajuster la température d’un microrésonateur afin d’optimiser 
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les grandeurs caractéristiques de sa réponse optique pour l’adapter aux diverses 

applications du capteur optofluidique. 

Grâce au support thermostaté sous notre composant photonique, relié à un régulateur de 

température PID, il est possible de faire varier la température du composant de façon 

précise. Nous avons fait varier la température de 17 à 24 °C. A chaque variation de 

température, un nouvel alignement optique précis est effectué sur le banc de mesure grâce 

à une platine à deux axes de déplacement sur lequel repose le support thermostaté avec le 

composant photonique (Figure II 47). Les raies de résonance de la réponse optique du 

capteur sont ensuite enregistrées. Après réalisation de la totalité des mesures, nous 

effectuons un ajustement avec la fonction de transmission afin d’en déduire ses grandeurs 

caractéristiques ainsi que ses paramètres internes : paramètres intrinsèques a et , 

intensités maximales et minimales de la transmission, facteur de qualité Q, contraste et taux 

d’extinction.  

N.B. On rappelle que pour des raisons de commodité, nous avons regroupé les paramètres 

intrinsèques K, A et (1-)1/2 en deux paramètres : 









K

Aa



 2/1)1(
 

 peut donc être défini comme un facteur de couplage et a est un coefficient prenant en 

compte la contribution totale des pertes sur la transmission en amplitude. 

Il est à noter que les paramètres a et  sont commutables : T (a,) = T (,a). En conséquence, 

il n’est pas possible de distinguer a et  sur la transmission T(a,) d’une raie transductrice du 

microrésonateur. 

Sur la Figure II 78 est représentée l’intensité au minimum du pic de résonance en fonction de 

la température. Nous observons que l’intensité minimale du pic de résonance varie en 

fonction de la température. A 19,5 et 23,5 °C, l’intensité est minimale. L’ajustement de la 

température du microrésonateur permet donc de se rapprocher d’une transmission nulle au 

minimum de sa réponse spectrale, ce qui correspond au régime de couplage critique (cf. 

II.1.1 Modèle analytique de la propagation des ondes guidées dans le microrésonateur). 

Si l’on observe le contraste et la variation des paramètres intrinsèques a et  en fonction de 

la température (  Figure II 79 et Figure II 80), on observe que le contraste est 

maximal à 19,5 et 23,5°C, là où a≈, ce qui est également caractéristique du régime de 

couplage critique. 
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Figure II 78. Valeurs de l'intensité au minimum du pic de résonance en fonction de la température du microrésonateur 

 

  Figure II 79. Contraste de la réponse optique du microrésonateur en fonction de sa température 

 

Figure II 80. Variation des paramètres intrinsèques du microrésonateur en fonction de sa température. Ces paramètres 
ont été obtenus par un ajustement sur la raie transductrice avec la fonction de transmission. 

En analysant le facteur de qualité en fonction de la température, on observe également que 

la température influe sur le facteur de qualité. Si nous comparons les Figure II 81 et Figure II 

82, on observe que le facteur de qualité est maximal à 23,5°C, température où les 

paramètres internes du microrésonateur s’égalisent et sont proches de 1. Nous retrouvons 

bien ce que l’étude du facteur de qualité avait révélé (cf. Eq. II 22), à savoir que le facteur de 

qualité est maximal lorsque a = = 1 ( K = (1-)1/2 = 1).  
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Figure II 81. Valeurs du facteur de qualité Q en fonction de la température du microrésonateur 

Nous avons vu, dans la partie II.4 Amélioration de la limite de détection du capteur par une 

optimisation de la mesure en temps réel du décalage spectral de la raie transductrice, que la 

maximalisation de la pente était importante afin d’améliorer la résolution de la détection. 

On observe, en Figure II 82, que la pente des résonances dépend également de la 

température.  

 

Figure II 82. Valeurs de la pente de la résonance en fonction de la température 

La pente est maximale à 18,25 et 22°C. Ces températures ne correspondent pas à un 

contraste ou à un facteur de qualité maximal. En traçant l’intensité maximale au maximum 

de transmission et le coefficient de pertes par insertion en fonction de la température 

(Figure II 83 et Figure II 84), on observe que ces températures correspondent à une intensité 

maximale au maximum de la transmission, mais également à un coefficient de pertes par 

insertion minimal. Cela est compréhensible, plus les pertes par insertion sont faibles, plus 

l’intensité transmise en sortie du microrésonateur est élevée. 

La pente peut donc être augmentée par une diminution des pertes par insertion dans le 

microrésonateur ou une augmentation de la puissance d’entrée. 
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Figure II 83. Valeurs de l’intensité au maximum de la transmission en fonction de la température du microrésonateur 

 

Figure II 84. Valeurs du coefficient de pertes par insertion  en fonction de la température du microrésonateur 

Nous avons donc montré qu’il est possible de réguler la température du microrésonateur 

pour optimiser les grandeurs caractéristiques de la raie transductrice et ainsi permettre une 

détection plus favorable (contraste élevé) et plus performante (limite de détection 

améliorée).  

 

Figure II 85. Raie transductrice à trois températures différentes, T=24°C (Q maximal, courbe rouge), T=22°C (pente 
maximale, courbe bleue), T=20°C (T ambiante, courbe rose) 

Q maximale 
Pente maximale 
Température ambiante 
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La Figure II 85 présente la raie transductrice de la réponse optique correspondant à trois 

températures caractéristiques du microrésonateur, au facteur de qualité maximal obtenu 

(T=24°C), à la pente maximale obtenue (T=22°C) et à la température ambiante (T=20°C). 

L’amélioration des caractéristiques de la raie (facteur de qualité ou contraste optimisé) par 

un changement de température est clairement visible. 

Pour vérifier que cette amélioration n’est pas due à une erreur d’alignement optique au 

niveau de l’injection de la lumière à l’entrée du guide rectiligne, nous avons réalisé, en 

Figure II 86, trois mesures consécutives correspondant à trois alignements à 5 minutes 

d’intervalles. La raie transductrice reste quasiment inchangée. 

 

Figure II 86. Raie transductrice obtenue après trois alignements, à cinq minutes d'intervalle 

Ajuster la température du microrésonateur permet donc bien de modifier les grandeurs 

spectrales caractéristiques du microrésonateur afin d’optimiser la raie transductrice choisie 

pour la détection. 

  

Alignement 1 
Alignement 2 
Alignement 3 



II. Outils et méthodes 

170 
 

 

Ce chapitre a donc permis de comprendre l'influence de phénomènes physiques 

(interférences en entrée-sortie du microrésonateur, présence de plusieurs modes guidés) sur 

la réponse spectrale du microrésonateur. Nous avons donc cherché dans cette partie à 

concevoir et à réaliser des microrésonateurs qui suppriment ou limitent l'influence de ces 

phénomènes physiques perturbateurs. 

Par ailleurs, différents aspects ont été traités afin d'améliorer la limite de détection et la 

rapidité de mesure du capteur, notamment la conception de canaux microfluidiques, une 

méthodologie de mesure, une optimisation de l'acquisition des données et l'ajustement de 

la température du microrésonateur afin d'optimiser sa réponse spectrale pour la détection 

d'analytes.  

La méthodologie aux points d’inflexions s'impose donc comme une bonne alternative aux 

méthodologies plus complexes avec des ajustements par une fonction mathématique 

(Lorentzienne) ou par une fonction physique (transmission) ; elle possède une résolution 

équivalente à ces méthodologies par ajustement mais bénéficie cependant d’un temps 

d’exécution 1000 fois plus rapide, favorisant son utilisation pour l’étude en temps réel du 

décalage spectral et l’étude cinétique de réactions. Cette méthodologie aux points 

d’inflexion de la raie transductrice, exploitable pour les capteurs optiques à champ 

évanescent utilisant des résonateurs optiques comme transducteurs, a ainsi pu améliorer la 

limite de détection du capteur d’un facteur 3 par rapport à la méthode au minimum 

d’intensité, en détection homogène et surfacique. Par ailleurs, il a été montré que 

l’utilisation des phases montantes et descendantes du balayage permet de diminuer d’un 

facteur la résolution pour les méthodologies utilisant la forme de la raie transductrice. 

 Ces améliorations ont été appliquées pour la détection d'ions cadmium, présentée 

dans le chapitre suivant. 

  

2
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Chapitre 3 

 

 

 

 III. Détection d'ions cadmium dans l’eau par le 

capteur optofluidique 

 

 

 

 

III.1 Introduction 

 De plus en plus d’études montrent le lien croissant entre les maladies dégénératives, 

les maladies auto-immunes, l’autisme, les troubles du comportement et l’intoxication aux 

métaux lourds (109–111). Il est donc important de détecter ces ions lourds en faibles 

quantités dans l’eau de consommation. Le terme de métaux lourds est lié à leur masse 

atomique et à une propriété chimique particulière celle de se complexer avec les protéines 

soufrées. Pour cette raison, les métaux lourds sont toxiques car ils vont se lier aux 

groupements soufrés des protéines enzymatiques de l’organisme en prenant la place des 

oligoéléments, et perturber, voire désactiver leur activité biologique. Dans l’organisme, ils 

ont également un effet cumulatif (l’élimination est très difficile). 

 Plus particulièrement, selon le professeur André Picot (112), expert européen en 

toxicologie, l’exposition à long terme à de faibles doses d’ions lourds de cadmium 

(provenant de l’alimentation ou en milieu professionnel) peut entraîner une atteinte rénale 

(néphrite) pouvant évoluer vers une insuffisance rénale grave. Des troubles cardio-

vasculaires liés à l’action hypertensive du cadmium ont également été observés. Les cancers 

observés touchent le tractus respiratoire (poumons, nasopharynx) et éventuellement la 
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prostate. Cancérogène reconnu chez l’Homme, le cadmium doit être considéré comme le 

plus préoccupant pour la santé parmi les métaux lourds (112).  

Pour contribuer à la prévention et à la protection de la santé humaine et de 

l'environnement, nous nous sommes consacrés à la détection d’ions lourds dans l'eau de 

consommation et dans l'eau naturelle existant dans l'environnement en utilisant le capteur 

optofluidique, mis au point au laboratoire, que nous avons présenté dans les chapitres 

précédents. Afin d'obtenir une détection spécifique d'un ion lourd particulier dans l'eau par 

le capteur optofluidique, il faut fonctionnaliser la surface du transducteur avec un ligand de 

reconnaissance spécifique à cet ion cible. Cette condition exige que le ligand de 

reconnaissance soit soluble dans l'eau. L'équipe de recherche dirigée depuis plusieurs 

années par  Isabelle Leray au Laboratoire de Photophysique et Photochimie 

Supramoléculaires et Macromoléculaires (PPSM) de l'Institut d'Alembert à l'ENS Cachan a 

synthétisé différents ligands de reconnaissance pour la détection spécifique d'ions de 

métaux lourds. Parmi ces ligands de reconnaissance spécifique, un ligand de reconnaissance 

d'ions cadmium est soluble dans l’eau. Nous nous proposons donc d'utiliser notre capteur 

optofluidique pour la détection spécifique de faibles quantités d’ions cadmium dans de l’eau 

déionisée et de l’eau du robinet en utilisant le ligand spécifique synthétisé par le PPSM. 

 L’autorité européenne de sécurité des aliments fixe une dose hebdomadaire 

tolérable (DHT) de 2,5 µg/kg pc (kilo de poids corporel) pour l'ion cadmium. Ainsi, pour un 

nourrisson de 3 kg, la DHT est de 7,5 µg par semaine. Pour l’Organisation Mondiale de la 

Santé (OMS) le niveau d’ions cadmium dans l'eau potable ne doit pas dépasser 3 µg/L (113),  

tandis que pour l'agence de protection de l'environnement américaine (USA Environmental 

Protection Agency) ce seuil d'ions cadmium dissous dans l'eau de consommation est de 1,8 

µg/L (114). L’Union Européenne a, quant à elle, limité la présence d’ions cadmium dans l’eau 

de consommation à un seuil de 0,45 µg/L (115). Nous montrerons, dans la partie suivante, 

que notre capteur optofluidique fonctionnalisé avec un ligand de reconnaissance aux ions 

cadmium a permis d'atteindre un seuil de détection de 50 pmol/L d’ions cadmium, soit 

5,5ng/L dans de l’eau déionisée. Dans l’eau du robinet, nous avons pu atteindre un seuil de 

détection de 55 ng/L, ce qui fait de notre capteur un excellent candidat pour des mesures de 

concentrations d’ions cadmium dans l’eau. 

 Dans ce chapitre, nous présenterons tout d'abord les mesures en détection 

homogène (surface du résonateur non fonctionnalisée) d’ions cadmium dans l'eau déionisée 

pour déterminer la détection limite du capteur optofluidique par cette méthode. Puis nous 

analyserons la fonctionnalisation du capteur par le greffage d’un ligand de reconnaissance 

sur la surface d’un résonateur en SU-8 par amidation. Nous présenterons ensuite les 

mesures d’ions cadmium en détection surfacique spécifique dans l'eau déionisée en 

première étape et ensuite dans l'eau de robinet. Nous comparons les sensibilités des 

détections homogène et surfacique d'ions cadmium dans l'eau déionisée. Nous montrerons 

que la détection surfacique nous permet d’être spécifique à la fois dans l’eau déionisée mais 
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également dans l’eau du robinet, bien qu’elle soit composée de nombreux ions différents. 

Nous présenterons également une étude préliminaire sur l'interférence possible de ces 

différents ions à la détection surfacique spécifique d'ions cadmium dans l'eau potable.  

III.2 Mesure d’ions cadmium dans l’eau déionisée par le capteur optofluidique non 

fonctionnalisé 

 Nous nous proposons d’évaluer la sensibilité de notre capteur optofluidique pour la 

détection d’ions cadmium dans l’eau déionisée sans fonctionnalisation préalable de la 

surface du microrésonateur (détection homogène). 

III.2.1 Matériel et méthode 

Le capteur optofluidique n'a pas été fonctionnalisé par un ligand de reconnaissance d'ions 

cadmium dans l'eau. Le débit volumique a été maintenu constant à 10 µL/min tout au long 

de l’expérience afin d’éviter des changements de pression ou de température (cette 

dernière étant liée à une variation de dissipation visqueuse du fluide) du résonateur. Pour 

s’assurer de la répétabilité des mesures, la même solution d'analyte a été injectée à trois 

reprises en rinçant à l’eau déionisée le capteur entre chaque injection jusqu’au retour au 

niveau du décalage spectral avant injection (Figure III 1).  

 

Figure III 1. Réponse du capteur à l’injection de 0,5 mmol/L d'ions cadmium dans l’eau déionisée (EDI) 

III.2.2 Résultats 

En traçant la réponse du capteur en détection homogène (Figure III 2), on en déduit une 
sensibilité de 2736 ± 251 pm/(mol/L) en polarisation TE. La limite de détection, après 
moyennage (sur 50 points de mesure), est de 142 ± 32,8 µmol/L en polarisation TE, soit 16 
mg/L. Cette valeur étant très supérieure aux recommandations des institutions 
internationales mentionnées ci-dessus, il est indispensable de mettre en œuvre une 
détection surfacique pour détecter en plus faible quantité la présence d’ions cadmium. 
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Figure III 2. Courbe d’étalonnage du capteur en détection homogène (polarisation TE). En analysant la pente, nous 
trouvons une sensibilité de 2736 pm/(mol/L). 

 Dans la suite de ce chapitre, nous comparerons ces résultats à ceux obtenus par 

détection surfacique (surface du microrésonateur fonctionnalisée). 

III.3 Etude du greffage d’un ligand de reconnaissance par amidation sur la surface 

d’un microrésonateur en SU-8 

 L’objectif des expériences suivantes est de greffer efficacement le ligand spécifique 

au métal lourd sur la surface du microrésonateur. Etant donné que l’attachement du ligand 

s’effectue grâce au groupe NH2, l’efficacité du greffage du ligand sur le SU-8 peut se vérifier 

en utilisant une molécule simple et bon marché présentant un groupe NH2 avant de greffer 

le ligand des ions cadmium, dont la synthèse est plus complexe. L’objectif est alors de 

déterminer le taux de greffage de molécules sur le SU-8.  

 Une première étude avait été réalisée pour montrer l’attachement du composé 

organique PABA (acide 4-Aminobenzoïque, possédant un benzène et un groupe NH2) par 

spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier (FTIR). Cependant, les pics d'absorption 

du PABA sont situés dans les mêmes domaines spectraux que ceux du SU-8 (voir Annexe 1) 

et les pics du SU-8, matériau présent sur une épaisseur de 2 µm, dominent le signal 

provenant de la monocouche de PABA ; il est alors impossible de distinguer un quelconque 

attachement de PABA sur le SU-8.  

 Une autre approche pour vérifier l’attachement du NH2 sur le SU-8 est l’utilisation 

d’une molécule possédant un groupe fluorescent dans le visible : par mesure de 

spectrophotométrie d’absorption ou par mesure en fluorescence dans le visible, nous 

pouvons en déduire la présence de ces molécules sur la surface des microrésonateurs. La 

molécule 5-Tamra-Cadavérine (TRC) est la candidate adéquate : soluble dans l’eau, 

présentant un groupe NH2 et fluorescente. C. Noguès et A. Delplanque (91) de l’Institut 

d’Alembert à l’ENS Paris-Saclay ayant déjà réalisé cette fonctionnalisation sur du SU-8 
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suivant le même protocole que le nôtre, il nous sera possible de comparer les densités 

surfaciques moléculaires d’attachement obtenues. 

III.3.1 Dépôt de SU-8 sur lame de verre et greffage de 5-Tamra-Cadavérine 

III.3.1.a Dépôt de SU-8 

Le SU-8 a été déposé suivant la procédure habituelle de fabrication de nos 

microrésonateurs. Pour le dépôt de SU-8 sur lame de verre, nous utilisons un spin coater RC8 

de Süss MicroTec. L’enduction centrifuge (spin-coating) s’effectue en deux étapes : une 

première rotation du substrat sur lequel a été déposé du SU-8 2002 à une vitesse de 500 

tours/min (tpm) et une accélération de 100 tpm/s pendant un temps de 7 s, puis une 

seconde rotation à une vitesse de 3000 tpm et une accélération de 300 tpm/s pendant un 

temps de 60 s. L’échantillon a ensuite été recuit (softbake) pendant 1 minute à 65°C et 2 

minutes à 95°C. Une exposition aux UV pendant 15s est ensuite réalisée par un aligneur 

MJB4 de Süss Microtec. Un second recuit après exposition UV (Post Exposure Bake) de 1 

minute à 65°C et de 3 minutes à 95°C est réalisé. Après une étape de développement, 

l’échantillon est recuit au four pendant 3h à 120°C. 

III.3.1.b Greffage de 5-Tamra-Cadavérine sur du SU-8 

Avant le greffage, la surface de l’échantillon est préalablement activée par UV ozone 

(modèle 42-220, Jelight, USA) de manière à générer les groupements COOH en surface à 

partir des groupes époxydes. Le greffage de la TRC sur la surface de SU-8 s’effectue ensuite 

par amidation du COOH du SU-8 et du groupe NH2 de la TRC à l’aide d’EDC/NHS (1-Ethyl-3-

(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide/ N-Hydroxysuccinimide). La réaction chimique est 

schématisée sur la Figure II 49 (voir Chapitre 2). 

La couche de SU-8 est passée sous UV ozone pendant 30 s, puis on dépose quelques gouttes 

de EDC/NHS (de concentration 0,2 M pour l’EDC et 0,05 M pour le NHS) en laissant incuber 

une heure. Après avoir rincé à l’eau déionisée cette zone, nous déposons quelques gouttes 

de TRC (10 µM obtenu par dilution avec de l’eau déionisée) en laissant incuber une heure. La 

couche de SU-8 est ensuite rincée en la plongeant dans de l’eau déionisée à deux reprises 

pendant vingt minutes, en agitant. Le greffage peut se schématiser comme suit (Figure III 3) : 

 

Figure III 3. Schéma des étapes de greffage avec les durées caractéristiques de chaque étape 

III.3.2 Matériel et méthode 

Nous avons utilisé un spectrofluorimètre Fluorilog Nanolog de Horiba ainsi qu’un Typhoon 

Imager pour vérifier l’attachement de la TRC sur la surface de SU-8. Le Typhoon Imager 

permet de scanner des images de fluorescence de notre échantillon. 
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III.3.2.a Analyse de la fluorescence au spectrofluorimètre 

 

Figure III 4. Intensité de fluorescence de l’échantillon de SU-8 seul et avec greffage de TRC 

La 5-Tamra-Cadavérine présentant une longueur d’onde d’absorption de 545 nm et une 

longueur d’onde d’émission de 580 nm, nous avons excité nos échantillons entre 540 et 550 

nm. Les longueurs d’onde d’émission observées sont comprises entre 565 et 765 nm. La 

Figure III 4 montre les résultats obtenus pour une excitation sur l’échantillon de SU-8 seul ou 

en présence de la 5-Tamra-Cadavérine adsorbée. La puissance d’excitation mesurée à 

545nm est de 0,92 mW et la surface éclairée est d’environ 8*4mm2. Il en ressort une nette 

augmentation de l’intensité de fluorescence de l’échantillon en présence de 5-Tamra-

Cadavérine : à 580 nm, l’intensité est de moins de 200000 coups/s pour l’échantillon de SU-8 

seul contre une intensité de près de 1,5 millions de coups/s à la même longueur d’onde pour 

l’échantillon de SU-8 recouvert de 5-Tamra-Cadavérine adsorbée. On peut donc en déduire 

que la 5-Tamra-Cadavérine a bien été greffée sur le SU-8. Il faut noter un signal d’émission 

non nul venant du SU-8 (<200000 coups/s) qui peut être dû à un signal de fluorescence en 

volume du SU-8, signal qui serait négligeable par rapport à celui de la TRC  s’il était émis par 

une couche monomoléculaire de SU8, c’est-à-dire pour des quantités similaires de TRC et de 

SU-8. Or ici, le nombre de molécules de SU-8 émettant un signal de fluorescence est 

supérieur de plusieurs ordres de grandeur au nombre de molécules de TRC émettrices, du 

fait que le SU-8 est éclairé sur une épaisseur (plusieurs micromètres au moins) très 

supérieure à celle de la TRC. Cependant, cette intensité reste nettement plus faible que celle 

due à la présence de 5-Tamra-Cadavérine. 

III.3.2.b Scan de la fluorescence au Typhoon Imager 

Le Typhoon Imager réalise un balayage spatial de l’échantillon illuminé à une longueur 

d’onde d’excitation de 545 nm. Il est alors possible de définir des zones pour y calculer 

l’intensité moyenne de fluorescence. En soustrayant l’intensité de fluorescence de la 5-

Tamra-Cadavérine à celle du SU-8 seul, il est alors possible d’obtenir l’intensité de 
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fluorescence de la 5-Tamra-Cadavérine seule. Nous avons obtenu ici 1354 coups/s. En se 

servant de la courbe d’échantillonnage de l’intensité moyenne en fonction du nombre de 

molécules par mm2 (Figure III 5), réalisée par C. Noguès et A. Delplanque (le dépôt et  

la fonctionnalisation utilisés  avaient été similaires aux nôtres), il a été possible d’en déduire 

la densité de greffage de la 5-Tamra-Cadavérine. Pour une intensité de 1354 coups/s, le 

nombre de molécules greffées est de 1,35.1010 +/-2.109 molécules/mm2. 

 

Figure III 5. Courbe d’échantillonnage de l’intensité de fluorescence sur 1 mm2 en fonction du nombre de 
molécules [avec l’aimable autorisation de C. Noguès] 

Ces données confirment une nouvelle fois l’attachement de la 5-Tamra-Cadavérine sur le SU-

8 par la technique de greffage activé par UV-Ozone et assisté d’EDC/NHS. La densité de 

greffage est similaire à celle obtenue par C. Noguès et A. Delplanque (91) pour le même 

protocole. 

La 5-Tamra-Cadavérine contenant un groupement NH2, nous avons ainsi montré que nous 

maîtrisons parfaitement le processus de greffage d’une molécule aminée sur le SU-8. Il est 

alors possible d’envisager la fonctionnalisation de nos microrésonateurs en SU-8 par un 

ligand de reconnaissance d’ion lourd possédant un groupe NH2. 

III.4 Mesure d’ions cadmium par le capteur optofluidique fonctionnalisé 

 Une fois la faisabilité du greffage sur la surface en SU-8 confirmée, nous nous 

proposons de détecter différentes concentrations d’ions cadmium sur le capteur 

fonctionnalisé par un ligand de reconnaissance du cadmium et d’en déduire ses 

performances en détection surfacique. 

III.4.1 Ligand de reconnaissance (2, 2’(4A-1,2-PBC)D) 

Le ligand de reconnaissance est le 2,2’-((4-Amino-1,2-Phénylène)Bis 

(Carboxylatoazanédyil))Diacétate [2,2’(4A-1,2-PBC)D] (cf. Figure III 6). Ce ligand présente un 

groupement amine (NH2) qui permet son greffage sur la surface SU-8 de la cavité après 
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activation UV-Ozone. Sa partie active (groupements COO-) permet la chélation de l’ion 

cadmium de façon spécifique. 

 

Figure III 6. Formule chimique du ligand de reconnaissance (2,2’(4A-1,2-PBC)D) 

III.4.2 Matériel et méthode 

 

Figure III 7. Schéma du protocole de détection d’ions cadmium 

Le protocole de détection d'ions cadmium par le capteur optofluidique fonctionnalisé avec le 

ligand de reconnaissance est résumé sur le schéma de la Figure III 7. Nous décrivons dans le 

paragraphe suivant ce protocole de mesure. Le composant photonique est tout d’abord 

insolé pendant 30 s sous UV ozone afin d’activer les groupes carboxyliques, un canal 

microfluidique est ensuite monté sur le composant en salle blanche (pour éviter toute 

contamination de la surface activée), puis l’ensemble est maintenu sur le support 

thermostaté (Figure II 57 du Chapitre 2). Une solution d’hydrochlorure de N-[3-

Diméthylaminopropyl]-N′-éthylcarbodiimide (EDC) mélangée au N-Hydroxysuccinimide 

(NHS) est injectée dans le canal microfluidique où se situent les microrésonateurs déjà 

activés. Cette solution est maintenue pendant une heure au-dessus du composant. Pendant 

ce temps, la cellule optofluidique est montée sur le banc optique de mesure (voir Figure II 47 

au Chapitre 2). La solution d’EDC/NHS est d’abord éliminée pendant vingt minutes par 

rinçage du composant avec de l’eau déionisée. Nous injectons ensuite le ligand de 

reconnaissance des ions cadmium (à une concentration de 100 µM dans l’eau déionisée) 

dans le canal microfluidique pendant 25minutes à un débit volumique de 10µL/min. Après 

activation des acides carboxyliques du microrésonateur en SU-8 par injection d’EDC/NHS, le 

ligand se fixe par réaction d’amidation sur le SU-8 via l’amine du ligand. Le débit volumique 

est ensuite gardé constant tout au long de l’expérience, à un débit faible de 10µL/min afin 

de ne pas augmenter l’incertitude de mesure du décalage spectral. La solution de référence 

est l’eau déionisée. Les concentrations d’ions cadmium à mesurer sont, par ordre croissant : 
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0,05nM, 0,5nM, 1nM, 2nM, 3nM, 5nM, 7nM, 10nM et 25nM. Pour une concentration 

donnée, 3 mesures ont été réalisées par le composant. Ces solutions sont réalisées à partir 

de poudre d’acétate de cadmium déshydraté de pureté supérieure à 98% (cadmium acetate 

hydrate >99,99%, Sigma Aldrich) en diluant avec l’eau déionisée (12,6M.cm). Avant 

dilution, les solutions mères sont agitées. Des dilutions de ces solutions sont effectuées, avec 

des facteurs de dilution toujours inférieurs à 1000. L'ion Cd2+ se fixe sur la molécule de 

reconnaissance par chélation, réaction formant un complexe très stable par des liaisons de 

coordination entre les ligands et un cation métallique. Dans ces complexes, chaque atome 

d’oxygène du groupement COO-donne une paire d’électrons non liants (base de Lewis) à une 

orbitale vacante de l’ion cadmium (acide de Lewis). Des liaisons de coordination se forment 

alors. Entre chaque cycle de mesure d’ions cadmium, la surface du microrésonateur est 

régénérée par injection d’une solution d’acide perchlorique à pH3 jusqu’à ce que le décalage 

spectral soit stabilisé à une valeur la plus proche possible de celle obtenue avant l’injection 

d’ions cadmium. Cette solution d’acide perchlorique est un acide de Brønsted suffisamment 

fort pour protoner les atomes d’oxygène du ligand de reconnaissance et détacher ceux-ci du 

cadmium. Sur la Figure III 8 est représenté un chronogramme de la réponse du capteur 

optofluidique pour la détection surfacique spécifique en mesure continue (monitoring). On y 

observe toutes les séquences du protocole de détection surfacique spécifique déjà résumé 

sur la  Figure III 7 ainsi que la méthode de mesure du signal effectif correspondant à la 

quantité de molécules cibles immobilisées sur la surface du résonateur. Chaque période 

correspondant à une fonction de ce protocole est notée en bas de ce chronogramme. 

 

Figure III 8. Chronogramme de la réponse du capteur optofluidique en détection surfacique en continu (monitoring) 



III. Détection d'ions cadmium dans l’eau par le capteur optofluidique 

182 
 

III.4.3 Analyse et résultats 

III.4.3.a Capture des ions cadmium 

Les courbes de suivi en temps réel correspondant à deux concentrations, de 0,05 nmol/L et 

de 5 nmol/L d'ions cadmium dans l’eau déionisée sont représentées sur la Figure III 9 et la  

Figure III 10. Ces réponses du capteur ont bénéficié d’un traitement numérique post-mesure 

basé sur un moyennage par un filtrage médian sur 19 valeurs. Ce traitement permet de lisser 

les courbes obtenues. 

 

Figure III 9. Réponse du capteur à l’injection de 0,05 nmol/L d’ions cadmium dans l’eau déionisée, moyennée par un 
filtrage médian sur 19 valeurs 

 

Figure III 10. Réponse du capteur à l’injection de 5 nmol/L d’ions cadmium dans l’eau déionisée,  moyennée par un 
filtrage médian sur 19 valeurs 

Chaque injection d’eau déionisée est effectuée lorsque le décalage spectral atteint un palier 

d’équilibre (obtenu à t=1150 s à une concentration de 5nmol/L, Figure III 9, et à t=1250 s à 
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une concentration de 0,05nmol/L, Figure III 10). Après rinçage à l’eau déionisée, on observe 

des décalages spectraux de 0,54 pm en polarisation TE à une concentration de 0,05nM 

(Figure III 9), et 3,5 pm à une concentration de 5 nM (Figure III 10). Il y a donc bien 

attachement des ions cadmium sur la surface du microrésonateur, via la liaison de 

coordination avec le ligand de reconnaissance. 

Le décalage spectral observé lors de l’injection d’ions cadmium avant et après rinçage de la 

surface est dû à la fois à l’attachement non-spécifique et spécifique de molécules réactives à 

la surface du microrésonateur ainsi qu’à un léger écart de température entre la solution de 

référence et la solution avec les ions cadmium. Après le rinçage de la surface du 

microrésonateur, le décalage spectral TE est dû à la chélation entre le ligand de 

reconnaissance et les ions cadmium et, pour une faible portion, à l’attachement non-

spécifique qui reste après rincage. Il n’est ici pas possible d’évaluer la quantité d’espèces 

attachées de manière non spécifique. La mesure différentielle à deux microrésonateurs, 

réalisée et présentée dans le Chapitre 4 Mesures différentielles et multiplexées, permet de 

quantifier cette quantité. 

La réponse du capteur en fonction des différentes concentrations de cadmium injectées est 

représentée avec les barres d’erreur de répétabilité (nous avons reproduit 3 fois l’injection 

d’ions cadmium à chaque concentration) sur la Figure III 11. Ces données peuvent être 

ajustées à un modèle de Michaelis-Menten (106) :  

 
 






2

2

max

CdK

Cd

d


      (Eq. III 1) 

où Kd est la constante de dissociation de la réaction de chélation et max est le décalage 

spectral obtenu au maximum de couverture des ions cadmium sur la surface. Ce modèle est 

approprié pour les catalyses hétérogènes en surface. Nous avons obtenu une constante de 

dissociation de 1,14.10-9 mol/L et un décalage maximal max de 4,39 pm. En effet, nous 

observons une saturation des décalages spectraux à partir de 5 nmol/L. Cette saturation sur 

la surface est due au fait que tous les sites disponibles pour la complexation d’ions cadmium 

par le ligand ont été occupés.  

Les écarts entre trois mesures, à la même concentration et réalisées sur la même raie 

transductrice (écarts de répétabilité), sont inférieurs à 30%. A faibles concentrations (jusqu'à 

3nmol/L d'ions cadmium), la courbe de sensibilité peut être considérée comme linéaire. En 

effectuant une régression linéaire sur cette zone (cf. Figure III 11), on peut en déduire la 

sensibilité de notre capteur aux ions cadmium en faibles quantités. 
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Figure III 11. Courbe des décalages spectraux en fonction de la concentration en cadmium et zoom sur la partie linéaire 
(0,05-3nM) de la courbe en polarisation TE, correspondant à de faibles concentrations. Une régression linéaire a été 
effectuée sur cette portion de la courbe afin de déterminer la sensibilité. 

Une sensibilité de 1,23.109 ± 1,61.108 pm/(mol/L) a été trouvée en polarisation TE. Avec une 

résolution R de 0,393 ± 5,43.10-2pm, la limite de détection DL, définie pour une distribution 

gaussienne comme : 

 
SS

R
DL

3
           (Eq. III 2) 

où ] est l’écart-type de la ligne de base du décalage spectral sur 100 points de mesure, 

est de 0,31 ± 0,08 nmol/L. Après moyennage sur 19 valeurs, la résolution est de Rm=0,166 

pm et la limite de détection peut alors s'établir à 0,14 ± 0,06 nmol/L. Cependant, pour 

calculer ces sensibilités nous avons considéré que le décalage spectral et la concentration 

des ions cadmium étaient proportionnels, ce qui n’est pas tout à fait le cas (R2=0.90). Par 

ailleurs, différentes approches et conceptions existent pour la mesure de la limite de 

détection. Si nous considérons la limite de détection au sens de Currie (116) et Kaiser (117) 

(nommée limite de garantie de pureté selon les termes de Kaiser), la limite de détection 

devient alors : 
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DL CurrieKaiser

%99

,

2
    (Eq. III 3) 

où t99%=2,36 est le quantile de la fonction t de la loi de Student (loi de probabilité), qui 

correspond à une probabilité de 99% que le décalage spectral mesuré ne soit pas du bruit, s0 

est l’écart-type sur 100 points de mesure sur la ligne de base et m le nombre de mesures. 

Avec une sensibilité de 1,23.109 pm/(mol/L), nous avons alors une limite de détection 

DLKaiser,Currie = 0,12 nM. 

Nous pouvons également parler de limite de décision pour une valeur de signal (décalage 

spectral ici) critique, dû à un résultat d’expérience (118). Kaiser suggère qu’un signal 

supérieur à trois fois l’écart-type du bruit de fond (ligne de base ici) peut être considéré 

comme une quantité détectable avec une probabilité de 99,86% (119). Cette limite est 

nommée Nachweisgrenze selon les termes de Kaiser(117) et limite de décision (decision 

limit) selon les termes de Currie. En étudiant la courbe de suivi en temps réel du décalage 

spectral dû à l’injection de 0,05 nmol/L (Figure III 9), nous observons que le décalage spectral 

engendré, de 0,54 pm en polarisation TE, est supérieur aux résolutions R et Rm de notre 

capteur. Nous pouvons donc conclure que la limite de décision de notre système est de 0,05 

nM, soit 5,5 ng/L.  

La méthode de détection surfacique, avec une sensibilité en polarisation TE de 1,25.109, 

présente une sensibilité plus de 500000 fois supérieure à celle de la méthode en détection 

homogène(cf. III.2.2 Résultats). Cela montre l’efficacité de la fonctionnalisation de notre 

microrésonateur. Avec une limite de décision de 50 picomol/L, le capteur optofluidique 

développé dans cette thèse, est parfaitement adapté à des mesures d’ions lourds en très 

faibles quantités. Ces résultats ont été obtenus grâce à l’affinement de la détection par les 

méthodes décrites en II.4 Amélioration de la limite de détection du capteur par une 

optimisation de la mesure en temps réel du décalage spectral de la raie. 

Comme le but affiché de notre capteur est de pouvoir détecter des ions cadmium dans l’eau 

potable, nous avons étudié l’impact de l’eau du robinet sur la mesure d’ions cadmium, afin 

d‘être certain qu’aucun ion présent dans l’eau potable n’interfère avec cette mesure. Pour 

cela, nous avons injecté de l’eau du robinet dans le canal microfludique. Cette eau potable a 

été prise directement du réseau de distribution de la ville de Cachan. Nous avons ensuite 

rincé la surface du microrésonateur par de l’eau déionisée (Figure III 12) pour vérifier 

l’absence d’adsorption ou d’attachement d’ions présents dans l’eau du robinet sur la surface 

(ions sodium Na+, calcium Ca2+ ou potassium K+). On observe , après rinçage de la surface, 

une absence de décalage spectral. On peut donc en conclure qu’aucun attachement 

spécifique ou non spécifique sur la surface n’est détectable aux concentrations usuelles des 

cations les plus répandus dans l’eau potable. 
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Figure III 12. Décalage spectral, moyenné sur 19 valeurs, dû à l’injection d’eau du robinet. L’absence de décalage avant 
injection d’eau du robinet et après rinçage par eau déionisée (EDI) montre qu’aucun accrochage d’ions présents dans 
l’eau du robinet n’a été observé sur la surface du microrésonateur. 

Nous avons étalonné notre capteur optofluidique pour la détection d’ions cadmium dans 

l’eau du robinet  considérée comme solvant (cf. Figure III 13), de 0,5 nM à 5 nM. On observe 

une bonne corrélation des valeurs des décalages spectraux dans l’eau du robinet et dans 

l’eau déionisée. Nous remarquons cependant une valeur moyenne à 1 nM dans l’eau du 

robinet qui est largement hors du modèle de Michaelis-Menten. Par ailleurs, aucun décalage 

spectral n’a pu être détecté pour des concentrations inférieures à 0,5 nM. Ces deux 

phénomènes pourraient être causés par un effet d’écran dû aux ions présents dans l’eau du 

robinet, qui limitent l’attachement des ions cadmium sur le ligand à de très faibles 

concentrations. Nous pouvons cependant en déduire que la limite de décision pour les ions 

cadmium dans l’eau du robinet est de 0,5 nM. En analysant la courbe de calibration et en 

calculant la pente sur la partie linéaire (en éliminant le point à 1 nM, hors de la régression 

linéaire) pour les ions cadmium dans un solvant d’eau du robinet, nous trouvons une 

sensibilité SEDR=8,51.108 pm/(mol/L) (SEDR = 9,63.108 pm/(mol/L) en considérant le point de 

mesure à 1 nM), soit une valeur légèrement inférieure à celle dans l'eau déionisée (1,26.109 

pm/M). Les résolutions de la ligne de base en présence d’eau du robinet sont de R=0,34 pm 

et Rm=0,16 pm. La limite de détection, en considérant la résolution Rm, est donc de 0,19 

nM. On observe, de façon étonnante, que la limite de détection est meilleure que la limite 

de décision (de 0,5 nM). Cela est certainement dû à l'effet d'écran à de très faibles 

concentrations d’ions concurrents présents dans l'eau du robinet qui réduit la limite de 

décision. 

 Les ions calcium peuvent perturber la titration d’autres ions dans l’eau. Dans notre cas, une 

titration du calcium, grâce à une électrode de calcium, a montré que la concentration de 

calcium dans l’eau du robinet que nous avons utilisée est de 1,26 nM. Cependant, à cette 

concentration, aucun décalage spectral n’a été observé sur le signal (cf. Figure III 12). Nous 

allons étudier la question d'une interférence possible d'autres ions présents dans l'eau 
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potable sur la détection d'ions cadmium dans la section III.4.2.c Etude de l’interférence des 

ions présents dans l'eau de robinet sur la détection d'ions cadmium 

 
 

Figure III 13. Courbe de calibration combinée des ions cadmium de 0,5 nM à 5 nM, dans l’eau du robinet (croix bleues) et 
dans l’eau déionisée (carrés rouge). On observe une similarité de forme entre les deux courbes de calibration. 

III.4.3.b Régénération et utilisations multiples du composant. Aspects cumulatifs. 

La solution d’acide perchlorique (HClO4) à pH3 a permis de régénérer constamment la 

surface entre deux mesures de concentrations d’ions cadmium. Sur l’un de nos 

microrésonateurs, 60 régénérations ont ainsi pu être effectuées. Il est à noter, cependant, 

que l’injection d’acide perchlorique provoque la création d’un décalage spectral permanent 

dont le niveau augmente au fur et à mesure avec le cumul des régénérations (cf. Figure III 

14). Ce phénomène est assez complexe à étudier chimiquement. Malgré cet effet, la 

régénération partielle de la surface nous a permis l’obtention d’une répétabilité de 30% 

entre trois mesures de même concentration.  

Pour démontrer la répétabilité du capteur même dans la limite de quantification, nous avons 

réalisé deux injections consécutives d’ions cadmium à la plus faible concentration détectable 

(limite de décision) dans l'eau déionisée (0,05 nmol/L) en régénérant la surface entre ces 

deux injections par de l’acide perchlorique à pH3. L’injection des solutions de cadmium 

s’effectue, à chaque fois, une fois le signal stabilisé après le rinçage de la surface du 

microrésonateur suite à l’injection de la solution d’acide perchlorique (environ 45 min après 

rinçage de la surface du microrésonateur) (cf. Figure III 14). 

Concentration (mol/L) 
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Figure III 14. Signal brut de la réponse du capteur 

Pour éliminer les pics parasites de mesure présents sur le signal brut, nous avons appliqué 

un filtrage numérique simple utilisant un lissage numérique moyenné sur 10 points de 

mesure. Nous observons clairement que la ligne de base de cette mesure en continu 

(monitoring) n'est pas horizontale à cause de la présence d'une dérive thermique lente sur la 

réponse du capteur. A partir de l'enregistrement de la température du microrésonateur, 

synchronisé avec la réponse du capteur, nous observons effectivement un changement lent 

et non-linéaire de la température du capteur en fonction du temps (cf. Figure III 15). Cette 

courbe détermine la dérive thermique lente et non-linéaire de la réponse du capteur sur le 

microrésonateur fonctionnalisé (dérive thermique surfacique). 
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Figure III 15. Evolution temporelle de la température du microrésonateur, enregistrée de manière synchronisée avec la 
mesure de la réponse optique du capteur tout au long de l’expérience  

Pour obtenir le signal net de détection surfacique, il nous faut déterminer la dérive 

thermique surfacique de la mesure et la soustraire de la courbe de la Figure III 14. Nous 

utilisons l'expression linéaire de la dérive thermique surfacique (t) = A.T(t) + B (cf. II.2.1.c 

Contrôle de la température du composant). 

Le taux de dérive thermique surfacique A est déterminé en utilisant la ligne de base 

correspondant à la période de mesure de la solution de référence sans la solution à étudier 

(entre 0 et 550 s sur le graphe). Nous trouvons A = - 64 pm/K. En soustrayant la dérive 

thermique du signal global de détection surfacique, nous obtenons le signal net de la 

détection moléculaire du capteur, qui est représenté sur la Figure III 16. Rappelons que ce 

signal représente uniquement la mesure moléculaire nette en détection homogène et 

surfacique du capteur. Nous remarquons que la ligne de base du niveau de référence de la 

mesure du signal est maintenant bien horizontale et au niveau zéro du signal net. La 

première régénération de la surface du capteur (période entre 551 s et 3750 s) utilisant la 

solution d'acide perchlorique (pH = 3) a permis de briser la liaison spécifique récepteur-ion 

cadmium et de l'évacuer de la surface du capteur pour une nouvelle mesure d'ion cadmium. 

Néanmoins nous observons que le signal de détection après la régénération ne revient pas 

au niveau de référence initiale (le décalage spectral entre deux niveaux est de 1,8 pm). Nous 

soupçonnons une absorption de l'acide perchlorique dans le cœur du guide d'onde du 

microrésonateur (comme représenté sur la Figure I 24) qui serait responsable de ce 

décalage. Cette hypothèse est basée sur le fait que l'acide perchlorique est soluble dans un 

certain nombre de matériaux organiques et que la réticulation de SU-8 après le recuit n'est 

pas suffisamment dense pour empêcher la pénétration de ce produit.  
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Figure III 16. Le signal net de la détection moléculaire du capteur suite à l’injection à deux reprises de cadmium 
(0,05nmol/L) 

 Une seconde régénération de la surface du capteur a été effectuée (période entre 

4901 s et 8495 s). Nous observons cette fois-ci, même si la cinétique de réaction chimique 

reste semblable à celle de la première régénération surfacique, que le décalage final de 6,4 

pm entre deux niveaux est 3,6 fois plus grand que le décalage de la précédente 

régénération. Toujours dans l'hypothèse d'une absorption possible de l'acide perchlorique 

dans le cœur du guide d'onde du microrésonateur, l'accumulation de cette molécule par 

absorption dans le SU-8 provoque une augmentation importante du signal homogène 

détecté par la partie confinée du mode guidé dans le cœur du guide d’onde. Il se peut que ce 

signal homogène correspondant ne soit pas proportionnel à la concentration de molécules 

absorbées. Cet effet mérite une étude approfondie. 

 Cependant, malgré cette possible absorption, la première mesure de 50 pM d'ion 

cadmium dans l'eau déionisée (période entre 3751 s et 4900 s) nous donne un niveau de 

signal de 1,4 pm qui est totalement discernable entre les deux niveaux de mesure (avant 

l'injection et après le rinçage). 

Après la deuxième régénération de la surface du capteur, nous avons effectué une deuxième 

mesure de même concentration (50 pM) d'ion cadmium dans l'eau déionisée (période entre 

8496 s et la fin de mesure). Le décalage entre deux niveaux (avant injection et après rinçage) 

est de 1,4 pm. Cette valeur reste identique à celle de la mesure précédente à la même 

concentration d'ion cadmium. Malgré une régénération qui n'est pas parfaite (le niveau du 

signal après la régénération n'est pas égal au signal antérieur), la mesure de la détection 
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surfacique spécifique de notre capteur est répétable. Afin de montrer cet effet, nous avons 

fait un zoom sur la courbe de mesure en continu (monitoring diagram) en isolant deux 

courbes correspondant à deux mesures et ensuite en soustrayant de chaque courbe son 

niveau d'offset. Nous les superposons pour comparer. Ces deux courbes de mesure sont 

représentées sur la Figure III 17. Nous observons sur cet agrandissement un faible écart 

entre deux résultats de mesure : le niveau du signal correspondant à la première injection 

est de 1,38 pm tandis que celui de la seconde injection est de 1,53 pm (() = 0,15 pm). 

Notons que cet écart est très inférieur à la résolution de mesure (de l'ordre de 3 = 0,3 pm) 

et que l'amplitude de la fluctuation du signal blanc (signal de référence sans la présence de 

molécule cible sur la surface du microrésonateur) sur les deux mesures se situe entre 0,5 et 

0,65 pm. Dans cette condition de mesure, nous pouvons considérer que les résultats de deux 

mesures consécutives, avant et après la régénération de la surface du capteur restent 

répétables. Ce résultat a démontré que la régénération de la surface du capteur par la 

brisure de la liaison spécifique ligand-ion cadmium reste efficace malgré un décalage du 

niveau entre deux régénérations. Elle est utilisable pour une séquence de mesures d'ion 

cadmium par le capteur (jusqu’à 60 cycles ont été réalisés sur un composant). 

 

Figure III 17. Superposition de deux courbes de mesures consécutives de la même concentration d’ions de cadmium 
obtenues par notre capteur optofluidique 

Le rinçage de la surface à l’acide perchlorique à pH3 a donc bien permis de régénerer la 

surface, au prix d’un léger déplacement du « zéro » de mesure. 

III.4.2.c Etude de l’interférence des ions présents dans l'eau de robinet sur la détection 

d'ions cadmium 

Comme nous l’avons déjà évoqué dans la section précédente, la présence de 

différents ions tels que des ions sodium Na+, calcium Ca2+ ou potassium K+ dans l'eau du 
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robinet pourrait créer une interférence sur la détection spécifique d'ions cadmium dans ce 

milieu aqueux. Afin de démontrer cet effet, nous avons effectué une étude de la détection 

de ces trois différents ions par notre capteur optofuidique fonctionnalisé par ligand de 

reconnaissance d'ions cadmium. Pour cette expérience, nous avons choisi de simuler une 

eau du robinet très dure, ce qui équivaut à la présence de 100 mM d'ions Na+, de 3 mM 

d'ions Ca2+ et de 3 mM d'ions K+ dans l'eau déionisée. 

Nous avons effectué plusieurs mesures de détection de ces ions en les injectant dans notre 

capteur optofluidique, fonctionnalisé avec un ligand de reconnaissance spécifique d'ions 

cadmium. Un diagramme de mesure en continu avec régénération de la surface du capteur 

après chaque mesure est présenté sur la Figure III 18. 

 
Figure III 18. Diagramme de mesure en continu de la détection d’ions K

+
, Ca

2+
 et Na

+
 par notre capteur optofluidique 

fonctionnalisé par le ligand de reconnaissance spécifique aux ions cadmium 

Un agrandissement du diagramme de la Figure III 18 pour la détection de 3 mM d'ions 

potassium (entre 4900 s et 7200 s), de 3 mM d'ions calcium (entre 11000 s et 12500 s) et de 

100 mM d'ions sodium (entre 13600 s et 15500 s) est représenté sur la Figure III 19 ci-après.  
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Figure III 19. Mesures en continu (a) de 3 mM d’ions potassium, (b) de 3 mM d’ions calcium et (c) de 100 mM d’ions 
sodium dans l’eau déionisée 

Nous observons que les injections de 3 mM d'ions potassium et de 100 mM d'ions sodium 

n’induisent aucun décalage spectral après rinçage de la surface du microrésonateur. 

L’injection de 3 mM d'ions calcium induit, en revanche, un décalage spectral de 1,3 pm, 

valeur équivalente à la limite de décision de notre capteur optofluidique pour 50 pM d'ions 

cadmium (cf. II.4.2.b Mise en œuvre expérimentale end détection surfacique et résultats). 

(a) 

(b) 

(c) 



III. Détection d'ions cadmium dans l’eau par le capteur optofluidique 

194 
 

Cela veut dire que les ions potassium et sodium n'affecte pas la détection surfacique 

spécifique aux ions cadmium, tandis que les ions calcium, s’ils sont présents à de très fortes 

concentrations (c’est-à-dire à une concentration en ions calcium proche de 3 mM qui 

correspond à une eau dure), affectent les performances de notre capteur. Les ions calcium 

dans ce processus de détection spécifique, s’ils sont présents à de très grandes 

concentrations, créent donc des liaisons non-spécifiques avec le ligand de reconnaissance 

d'ions cadmium. A partir de cette étude, nous pouvons conclure qu'il y a bien une 

interférence des ions calcium présents dans l'eau potable, s’ils sont présents à de très fortes 

concentrations, pour la détection surfacique spécifique d'ions cadmium. 

Quant à l'explication chimique de cette liaison non-spécifique, nous ne disposons pas, à 

présent, d’études suffisamment approfondies pour en tirer une conclusion. Elle mérite 

néanmoins une étude systématique de la part des chimistes tout comme doit en faire l’objet 

l’effet d'écran provoqué par des molécules chargées, des ions ou des impuretés dans cette 

détection surfacique spécifique d'ions cadmium dans l’eau du robinet (cf. III.4.3.a Capture 

des ions cadmium).  
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La méthode de détection surfacique, avec une sensibilité en polarisation TE de 

1,23.109 pm/(mol/L),  a une sensibilité plus de 500000 fois supérieure à celle de la méthode 

en détection homogène. Cela montre l’efficacité de la fonctionnalisation de notre 

microrésonateur avec le ligand de reconnaissance (2,2’(4A-1,2-PBC)D) qui a pu rendre notre 

capteur spécifique aux ions cadmium exclusivement, même en présence d’ions concurrents 

dans l’eau du robinet. Ce ligand possède également l’avantage d’être soluble dans l’eau, ce 

qui est une nécessité pour l’étude d’ions dans l’eau. Enfin et surtout, Le ligand de 

reconnaissance utilisé a également pu être recyclé plus de 60 fois grâce à une solution 

d’acide perchlorique à pH3, rendant possible de multiples mesures y compris à différentes 

concentrations, sur le même microrésonateur. 

Notre capteur optofluidique fonctionnalisé a ainsi atteint une limite de décision de 5,5 ng/L 

d’ions cadmium dans l’eau déionisée et 55 ng/L dans l’eau du robinet. Cela fait de notre 

capteur un excellent candidat pour la détection d’ions cadmium en très faibles quantités 

dans l’eau potable. Ces résultats ont été obtenus grâce à l’affinement de la détection par des 

méthodes décrites au chapitre 4. 

Une première étude d'interférence des ions potassium, sodium et calcium, présents dans 

l'eau potable sur la détection surfacique spécifique d'ions cadmium de notre capteur 

optofluidique a été entreprise. Nous avons mis en évidence une possible interférence des 

ions calcium dans ce processus de détection spécifique d'ions cadmium, mais à des 

concentrations très élevées en ions calcium. 

D’autres méthodes de détection offrent de très bonnes limites de détection, comme la 

chromatographie liquide haute performance (HPLC) ou le spectromètre de masse à plasma à 

couplage inductif (ICPM-MS), avec des limites de détection respectives de 1,5 ng/L (120) et 

0,2 ng/L (18), mais leur portabilité est impossible, contrairement à notre capteur. Par 

ailleurs, les spectromètres de masse ICP-MS sont très coûteux (300-500 k€). La spectroscopie 

de fluorescence peut, quant à elle, être rendue portable et atteindre des limites de 

détection jusqu’à 0,45 µg/L (28). Cependant, à la différence de la spectroscopie de 

fluorescence, notre capteur optofluidique sans marqueurs nous préserve de l’incertitude 

expérimentale due à l’interférence entre marqueurs fluorescents (Phénomène de quenching 

(33), cf. I.2.3.a Détection avec marquage fluorescent). 

Enfin, notre capteur optofluidique présente l’avantage d’être polyvalent et de pouvoir être 

fonctionnalisé par différents ligands, donc de détecter différentes molécules cibles, tant que 

ces ligands possèdent un groupe amine (cf. II.2.1.e Fonctionnalisation des microrésonateurs) 

permettant leur accrochage sur le SU-8.  
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Chapitre 4 

 

 

 

IV. Mesures différentielles et multiplexées 

 

 

 

 

Un défi très important dans le domaine des capteurs sans marqueur est de pouvoir 

s'affranchir des erreurs et dérives systématiques de mesure (par exemple la variation de 

paramètres environnementaux de mesure comme la pression du flux et la température de 

l’analyte) et également de pouvoir extraire directement la mesure effective du signal à la 

sortie du capteur. Ce signal est composé, outre de la signature de la molécule cible, de tous 

les signaux représentant un changement physique de l'environnement très proche de la 

surface du microrésonateur, immergé dans l'analyte, à savoir l'indice de réfraction massif 

(bulk refractive index en anglais) de tous les composés présents dans la solution, la 

température, la pression du flux microfluidique, et les molécules "interférentes", déposées 

sur la surface du microrésonateur. Il est impossible de pouvoir séparer un à un tous ces 

parasites de mesure et de les contrôler afin d'obtenir une signature absolue de la molécule 

cible. Cependant, nous pouvons extraire avec une très bonne précision la mesure effective 

de la concentration en molécule cible du signal de sortie du capteur en présence de la 

molécule cible en utilisant différents montages afin d’améliorer la sélectivité ou la résolution 

de notre capteur. 

IV.1 Présentation des mesures différentielles, en parallèle et multiplexées 

Plusieurs microrésonateurs peuvent être utilisés simultanément lors de la détection. Ils 

peuvent ainsi servir pour réaliser un multiplexage de données, ou pour effectuer des 
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mesures en parallèle de différentes espèces chimiques ou des mesures différentielles avec 

un signal de référence. 

En effet, en utilisant plusieurs microrésonateurs, notre capteur peut ainsi récolter plusieurs 

informations. Il apparaît possible d’améliorer la détection pour une spécificité de mesure 

(élimination de perturbations externes sur le signal) ou une rapidité (détection de plusieurs 

espèces en parallèle) accrues. Par la suite, ces capteurs seront appelés multi-informations. 

  la mesure différentielle permet de retrancher du décalage spectral dû à un analyte 

(t), le décalage spectral d’une référence, sans analyte, afin d’y corriger l’effet de 

perturbations externes (température, pression) et la contribution au signal total de l’effet de 

détection homogène liée à l’indice massif de la solution d’analyte, ce qui permet 

d’augmenter la résolution du signal de mesure d’analyte.  

  la mesure en parallèle permet de détecter des analytes dans différentes solutions. 

L’utilisation de plusieurs microrésonateurs peut donc permettre de greffer différents ligands 

sur chacun de ces microrésonateurs et ainsi de détecter simultanément plusieurs espèces 

différentes.  

  le multiplexage, de façon générale, consiste à faire passer plusieurs informations à 

travers un seul support de transmission. Dans le cas d’un capteur optofluidique basé sur des 

microrésonateurs optiques, le multiplexage consiste en l’utilisation de plusieurs 

microrésonateurs alimentés par la même porteuse optique issue de la même source (même 

longueur d’onde et éventuellement même intensité) et présents dans le même canal 

microfluidique afin d’en dégager des informations relatives à l’attachement spécifique 

d’analyte sur la surface de ces microrésonateurs. Chacun d’eux détecte alors spécifiquement 

une information. Le multiplexage de microrésonateurs nous permet ainsi, en recoupant 

différentes informations de microrésonateurs avec différentes fonctionnalisations, de 

comprendre plus en détail la chimie de surface lors de la réaction analyte-ligand, ainsi que 

les interactions lumière-matière de différentes molécules présentes.  

Le multiplexage peut notamment se référer à l’utilisation de plusieurs microrésonateurs 

pour détecter plusieurs analytes dans une même solution. 

 

Il existe différentes détections possibles en multiplexage : 

  Multiplexage avec les polarisations TE et TM 

Sur le même microrésonateur, les décalages spectraux en polarisation TE et TM sont 

enregistrés. Une combinaison linéaire de ces signaux, de sensibilités de détection 

(sensibilités du décalage spectral au mesurande dM, d/dM) différentes mais de sensibilités 

thermiques proches, permet de corriger, à l’instar de la correction par la mesure de 
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température du composant avec une thermistance (cf. II.2.1.c Contrôle de la température du 

composant), la dérive thermique en température. 

  Multiplexage entre différentes raies transductrices 

Sur le même microrésonateur, grâce à la détection en balayage spectral, les décalages 

spectraux dus à différentes raies transductrices peuvent être enregistrés. Il est ainsi possible 

d’améliorer la résolution de notre système en moyennant ces différents décalages spectraux 

dus à l’injection d’un analyte. Cette détection présente cependant différentes limitations. En 

effet, la dispersion en longueur d’onde limite la reproductibilité du profil d’un pic à l’autre et 

empêche des pics de résonance consécutifs d’avoir des facteurs de qualité et des contrastes 

élevés et similaires et donc de présenter des sensibilités différentes. Par ailleurs, cette 

détection augmente, par essence, la plage de longueurs d’onde à balayer, augmentant ainsi 

le temps de mesure. 

  Multiplexage entre raies transductrices de différents ordres 

Dans le cas d’un microrésonateur autorisant la propagation de modes d’ordre supérieurs, si 

les modes fondamental et du premier ordre sont bien séparés (proches d’une opposition de 

phase), il est possible de suivre les décalages spectraux correspondant aux raies 

transductrices de ces deux modes. L’indice effectif du second mode, qui est inférieur à celui 

du mode fondamental, permet de disposer d’une profondeur de pénétration du champ 

évanescent supérieure à celle du mode fondamental dans la couche de confinement 

supérieure du résonateur où se trouve la solution d’analyte. Il est alors théoriquement 

possible, si l’on connaît les profondeurs de pénétration des champs évanescents de ces deux 

modes -chose non aisée, hélas-, d’avoir une idée de la position moyenne par rapport à la 

surface du résonateur d’un analyte attaché au ligand greffé sur la surface du 

microrésonateur. On peut ainsi parler de multiplexage en champs évanescents. Comme 

l’indice effectif du second mode est inférieur à celui du premier mode, la profondeur de 

pénétration du champ évanescent du second mode est plus élevée et donc plus sensible à 

un changement d’indice de réfraction du superstrat. Les deux modes n’ont cependant pas 

les mêmes pertes et ont ainsi des sensibilités et des facteurs de qualité différents. Il est alors 

difficile de tirer une information correcte de l’étude corrélée des décalages spectraux de ces 

deux modes. Par ailleurs, le second mode, du fait de son indice effectif inférieur, présente 

plus de pertes et un facteur de qualité inférieur. Cette raie transductrice de second ordre est 

donc moins fine et son contraste est plus faible par rapport à celle du mode fondamental. 

  Multiplexage entre deux microrésonateurs dans un même canal microfluidique 

Deux microrésonateurs quasi-identiques, l’un est fonctionnalisé par un ligand spécifique de 

reconnaissance et l’autre étant dépourvu de fonctionnalisation, peuvent être insérés dans 

un même canal microfluidique. Chacun des microrésonateurs détecte alors une information 

différente : décalages spectraux dus à l’analyte, à une référence sans analyte, à un 

attachement de molécules chargées ou d’ions interférents sur le ligand, à un attachement 
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non spécifique de l’analyte sur la surface. L’avantage est que ces microrésonateurs proches 

et dans le même canal microfluidique subissent les mêmes perturbations externes 

(température, pression) ; Il est ainsi possible de corriger ces perturbations externes sur le 

décalage spectral dû à la détection de l’analyte.  

  Multiplexage entre deux microrésonateurs dans deux canaux microfluidiques 

Si l'on veut détecter simultanément différentes molécules cibles dans une même solution à 

étudier, par exemple deux molécules notées 1 et 2 dans ce mélange, on peut utiliser le 

schéma de détection en multiplexage (cf. Figure IV 13). Dans cette configuration, chaque 

microrésonateur est fonctionnalisé pour pouvoir détecter la molécule cible correspondante. 

Dans notre expérience, nous avons réalisé des mesures différentielles en détection 

homogène entre une solution à étudier et une solution de référence afin de s’affranchir des 

perturbations externes sur le signal de mesure (cf. Figure IV 12). Nous avons réalisé 

également, dans un second temps, des mesures multiplexées avec les polarisations TE et 

TM, puis des mesures multiplexées entre deux microrésonateurs dans un même canal. 

IV.1.1 Etat de l’art des capteurs optiques multi-informations 

IV.1.1.a Techniques de mesures multi-informations 

Différents systèmes, publiés dans la littérature, présentent déjà la possibilité de mesurer 

simultanément des informations multiples par un capteur. Le premier réfractomètre 

différentiel à optique intégrée utilisant un interféromètre d’Young a été publié par A. 

Brandenburg en 1997 (121) qui a ouvert la voie pour la réalisation de capteurs optiques 

multi-informations. Depuis cette date, plusieurs types de biocapteurs et chimiocapteurs 

multi-informations ont été développés. Nous présentons ci-après des capteurs typiques 

basés sur la résonance plasmonique surfacique, ou sur l'interférométrie optique, ou enfin 

sur les microrésonateurs optiques. 

  la SPR Imaging 

Contrairement à la SPR classique (122), où une photodiode est utilisée pour récupérer 

l’intensité après réflexion sur la surface du composant, la SPR Imaging utilise une caméra 

CCD pour capturer cette lumière réfléchie. Il devient alors possible de mesurer 

simultanément le décalage de l’angle d’incidence de la résonance en différents 

emplacements sur la couche d’or où la lumière est réfléchie et ainsi de collecter différentes 

informations. Le nombre de zones de mesure dépend du nombre de pixels de la caméra 

CCD. Cette technique permet de fonctionnaliser de différentes façons chacune des zones de 

mesure et de créer des zones sans fonctionnalisation (références) pour corriger les 

fluctuations et variations indépendantes de la mesure de l’analyte (cf. Figure IV 1 (123)). Une 

cellule microfluidique peut être utilisée pour rendre possible l’étude de cinétiques de 

réactions (124). 
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Figure IV 1. Diagramme schématique du montage de SPR Imaging (a) et courbe de réflectance pour une surface d’or (b). 
Différents emplacements de mesure (notés « reactant dots ») permettent de collecter des informations différentes(123). 

Cependant, la limite de détection de ces systèmes reste élevée (500 ng/L de HCG détecté 

(124) contre 5,5 ng/L d’ions cadmium détecté par notre capteur optofluidique). 

 

 A partir du réfractomètre différentiel (121), sont apparus des capteurs interférentiels 

multi-informations sans marqueur fluorescent à onde évanescente utilisant l'interféromètre 

de Young en optique intégrée. Nous pouvons citer les travaux d’A. Ymeti et al. sur ce type de 

capteur (125–128) pour la détection en multiplexage. L'interféromètre est composé de 

quatre guides d'onde optiques rectilignes alimentés par une source laser. Le faisceau laser 

est injecté dans le guide rectiligne d'entrée et est guidé vers les quatre guides transducteurs 

via des coupleurs à branche Y (cf. Figure IV 2). Parmi ces quatre guides transducteurs, l'un 

est utilisé comme référence de mesure. Les ligands de reconnaissance immobilisés sur la 

surface de ces guides d'onde sont des anticorps qui réalisent une liaison spécifique avec 

l'analyte. A la sortie de l'interféromètre, la lumière provenant des quatre guides d’onde 

interfère, générant une figure d’interférence sur la surface sensible d’une caméra CCD qui 

les détecte. Le changement de phase, dans chaque guide transducteur, dû à la présence d’un 

analyte capté par un ligand, induit un changement dans la figure d'interférence, ce qui 

permet la quantification de l'analyte attaché sur chaque guide transducteur.  
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Figure IV 2. Diagramme schématique du montage d'un biocapteur utilisant l'interféromètre d’Young à quatre voies (128) 

  Des microrésonateurs optiques fabriqués en matériaux inorganiques (verres ou 

SOI) ont également été utilisés comme capteurs en multiplexage, en configuration de 

couplage vertical (75,129,130) et en couplage latéral (131,132). Contrairement à 

l'interféromètre, le signal de transduction issu de microrésonateurs optiques ne diminue pas 

quand la surface sensible du transducteur est diminuée. Plus la taille du résonateur est 

petite, plus faible est la quantité d'analyte nécessaire pour la recouvrir entièrement, sans 

affaiblir la réponse du capteur. Cette caractéristique du capteur à base de microrésonateurs 

présente un avantage crucial pour les mesures à très faible quantité d'analyte (131). Dans le 

premier biocapteur multiplexé présenté par A. Ramachandran et al. en 2008 (130), cinq 

microrésonateurs identiques en verre à haut indice (75) ont été réalisés sur un même 

substrat en silice pure. Chaque microrésonateur a été injecté à partir d’une source peu 

intense, cohérente et large bande (1,53 - 1,61 µm) ; on en a extrait la réponse optique de 

chacun séparément via un connecteur à fibres optiques spécifique (cf. Figure IV 3). L'un des 

cinq microrésonateurs a été utilisé comme référence (ou microrésonateur de contrôle) pour 

extraire le signal net du capteur. Cette puce de mesure n'a pas été insérée dans un circuit 

microfluidique intégré, mais a été trempée dans la solution d'analyte ou une solution 

tampon lors de la mesure. La mesure sur les cinq transducteurs est alors séquentielle et non 

pas simultanée, ce qui ne permet pas la synchronisation du signal de référence et du signal 

de mesure. La fonctionnalisation de la surface du microrésonateur a été réalisée 

manuellement en utilisant une silanisation de la surface en verre du microrésonateur. Etant 

donné que la couche de confinement inférieure du résonateur est en silice pure, la 

silanisation de la surface du résonateur affecte également cette couche, ce qui conduit à une 

fonctionnalisation non seulement de la surface du résonateur mais également de la surface 

de sa couche de confinement inférieure. La liaison spécifique antigène-anticorps a été 

réalisée en même temps sur les deux types de surface (résonateur et couche de 

confinement inférieure), ce qui affecte sérieusement la sensibilité du capteur. Cette 
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fonctionnalisation « parasite » de la surface de résonateur peut être évitée en utilisant un 

micro-spotter pour déposer de manière très précise la solution de fonctionnalisation sur la 

surface du résonateur. Finalement, l'absence de circuit microfluidique intégré  induit non 

seulement une difficulté supplémentaire pour la manipulation expérimentale mais aussi une 

faible vitesse de transport de masse d'analyte durant la mesure, ce qui dégrade la détection 

limite du capteur. 

 
Figure IV 3. Photo et schéma du montage d'un biocapteur en multiplexage utilisant cinq microrésonateurs identiques en 
couplage vertical (130) 

 Un autre montage de biocapteur multiplexé utilisant des microrésonateurs SOI en 

couplage latéral a été publié par K. De Vos et al. en 2009 (131) ;  le schéma est présenté sur 

la Figure IV 4. Le composant photonique comprenant 12 microrésonateurs a été organisé en 

matrice de 3 lignes par 4 colonnes. Les quatre microrésonateurs en ligne sont couplés avec 

un même guide rectiligne d'entrée tandis que les quatre ports "drop" de sortie sont séparés. 

Ces quatre microrésonateurs ont différentes circonférences pour éviter le chevauchement 

de leurs réponses spectrales. Les trois microrésonateurs en colonne ont la même 

circonférence. Une des colonnes  est utilisée comme référence pour le capteur,  les trois 

autres servent d’éléments de mesure. Le couplage vers les guides rectilignes d'entrée et de 

sortie de la matrice est réalisé par des réseaux de Bragg ou directement par propagation 

libre des faisceaux laser. La lecture des réponses optiques des transducteurs est assurée par 

une caméra CCD infrarouge. Un même faisceau laser d’une source accordable est injecté 

dans les microrésonateurs de la matrice. Contrairement au montage précédent dont le 

mode de lecture est séquentiel, ce montage présente une lecture parallèle de 12 

microrésonateurs. Mais le mode de lecture d'un photodétecteur à CCD reste séquentiel avec 

une certaine fréquence de balayage de la ligne de photodiodes. Ce type de photodétecteur 
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ne permet pas une lecture simultanée de tous les photodétecteurs présents dans la matrice 

CCD de la caméra. Un autre défaut du montage précédent a été corrigé dans ce montage : la 

fonctionnalisation des microrésonateurs est réalisée avec  un micro-spotter pour éviter une 

fonctionnalisation « parasite ». Enfin, le composant photonique est intégré à un circuit 

microfluidique qui assure le contrôle de l'analyte. Pour éviter la dérive thermique de la 

réponse du capteur, l'ensemble du dispositif optofluidique est placé sur un support 

thermostaté, malgré l'existence de cellules de référence sur le composant. 

 
Figure IV 4. Schéma du montage d'un biocapteur en multiplexage utilisant une matrice de 3x4 microrésonateurs SOI en 
couplage latéral (131) 

La détection en parallèle de trois anticorps différents est réalisée par ce capteur en injectant 

successivement dans le même canal microfluidique différentes solutions d'analyte. Le 

résultat est obtenu par un traitement post-mesure à partir des enregistrements de données 

de mesures. Ce montage ne permet pas un affichage simultané en temps réel des résultats 

de différents canaux de mesure. D'autant plus que les trois microrésonateurs de mesure 

alignés dans une même colonne sont espacés de telle manière qu'ils ne peuvent pas être 

soumis à des paramètres physiques identiques ; ce qui a induit différents comportements 

(retard dans la transition pour le couplage spécifique de biomolécules, cinétiques 

différentes, décalages spectraux différents pour une même concentration d'analyte) dans 

leurs réponses spectrales. Malgré ces défauts, le capteur a montré un très faible signal de 

fond, auquel contribuent des liaisons non-spécifiques, quand on les compare  aux signaux 
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des liaisons spécifiques. Une soustraction de ce signal de fond des signaux spécifiques 

permet d'obtenir une réponse nette du capteur. 

 
 Un autre biocapteur optofluidique conçu et fabriqué pour un laboratoire sur puce 

(lab-on-chip) utilisant une matrice de huit microrésonateurs à guide d'onde à fente (slot 

waveguides) en couplage latéral a été publié en 2010 par C. F. Calborg et al. [131]. Les 

microrésonateurs ont été fabriqués par la technologie de nitrure de silicium sur silice. Ce 

capteur a permis une mesure en multiplexage avec la référence sur puce permettant une 

correction de dérive thermique et un contrôle de mesure. Il a été organisé en forme d'une 

cartouche remplaçable, prête à insérer dans un instrument de mesure. Le schéma de ce 

dispositif est représenté sur la Figure IV 5. 

 
Figure IV 5. Schéma d’un biocapteur optofluidique pour la mesure multiplexée utilisant des microrésonateurs optiques à 
guide d’onde à fente (132) 

 Comme dans le cas précédent (131),  cette réalisation a pu résoudre, grâce au circuit 

microfluidique, la question du transport de masse d'analyte afin d'obtenir une grande 

dynamique de mesure pour des cinétiques rapides de réaction chimique. Le couplage du 

faisceau laser accordable (1260 - 1360 nm) en propagation libre vers l'entrée des guides 

rectilignes de microrésonateurs a été également effectué, comme dans le cas précédent, via 

un réseau de Bragg gravé sur un adaptateur de mode (waveguide taper). Ce mode de 

couplage a permis une bonne efficacité vis à vis d'un composant optique remplaçable dans la 

cartouche de mesure. La détection à la sortie des microrésonateurs, utilisant des ports de 

transmission (through port), a été assurée par une barrette de photodiodes infrarouge 

précédée par une lentille convergente. Chacune des huit sorties de microrésonateurs a été 

focalisée sur une photodiode (un pixel) de la barrette. La puce a été montée sur un support 

thermostaté qui peut assurer une stabilité de 0,1 K, mais pendant la mesure la température 

du composant n'est pas contrôlée, la dérive thermique sur la réponse spectrale du capteur 

étant compensée par la mesure du microrésonateur de référence. Ce capteur optofluidique 

en multiplexage a permis d'obtenir une très bonne performance en détection homogène (LD 
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= 5.10-6 RIU) et en détection surfacique spécifique antigène-anticorps utilisant le BSA (LD = 

0,9 pg/mm2). 

 Ces systèmes de capteurs en multiplexage ont démontré une performance inédite 

dans les mesures différentielle et parallèle. La configuration optofluidique représente  la 

meilleure solution pour obtenir un capteur optique sans marqueur à base de 

microrésonateurs. Néanmoins, les problématiques rencontrées dans ces montages 

concernent, soit la question du circuit microfluidique lui-même, soit l'utilisation de la 

barrette de photodiode. 

D’une part, l’utilisation de différents canaux pour réaliser des mesures multiplexées a été 

choisie pour ces montages. Cependant ces canaux, afin d’effectuer de nombreuses mesures 

simultanées, souffrent de deux problèmes majeurs : Les canaux sont proches et les 

longueurs de ceux-ci ne sont pas identiques (132) (cf. Figure IV 6). 

 

Figure IV 6. Photographie d’un canal microfluidique pour la mesure multiplexé réalisé par C.F. Carlborg et al. (132). On 
remarque que les canaux n’ont pas les mêmes longueurs. 

La proximité des canaux peut conduire à une diffusion de liquide d’un canal à l’autre, 

invalidant les mesures. Par ailleurs, dans le cas de mesure différentielle où l’on soustrait le 

signal à un signal de référence, la différence de longueur des canaux induit une différence 

de résistance hydrodynamique qui génère une différence de pression, de débit volumique 

et donc un écart de comportement hydrodynamique entre les canaux. Le signal corrigé de la 

référence n’est donc pas complètement exempt de perturbations externes, à cause de 

conditions physiques différentes entre deux mesures (détection et référence). Par exemple, 

un écart d’environ 25 pm sur le signal corrigé est ainsi visible avant et après la mesure de 2% 

d’éthanol sur la ligne de base en détection homogène dans le montage proposé par Carlborg 

et al. (132). Tous les systèmes multiplexés observés prennent soin de conserver proches les 

différents microrésonateurs, ce qui permet d’assurer un comportement thermique et 

hydrodynamique analogue entre les microrésonateurs, immergés dans le circuit 

microfluidique. 
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Par ailleurs, même si beaucoup de systèmes utilisent le multiplexage, peu se servent de 

canaux microfluidiques pour permettre l’étude de cinétique de réaction (particulièrement en 

SPR Imaging) et aucun système, à notre connaissance, ne semble permettre des mesures 

dans les mêmes conditions de pression et de température, du fait d’une différence de 

longueur des canaux utilisés.  

D'autre part, ces montages (131,132) ont utilisé une barrette de photodiodes pour la 

détection optique à la sortie des microrésonateurs. L’utilisation d’une lentille cylindrique 

(128,131) ou d’un objectif achromatique est nécessaire afin de collimater la lumière en 

sortie du composant (133). Ces systèmes avec barrette de photodiodes ne permettent pas 

une analyse simultanée de tous les microrésonateurs mis en jeu de la matrice de 

transducteur, à cause du mécanisme de lecture séquentielle du registre CCD de la barrette. 

En plus, on ne peut pas mettre en œuvre une mesure simultanée en polarisation TE et TM. 

Par ailleurs, si la divergence de la lumière en sortie du composant est importante (dans le 

cas d’un grand contraste d’indices entre le guide rectiligne de sortie du microrésonateur et 

l’air), les rayons lumineux en sortie de chaque microrésonateur se chevauchent sur la 

surface de la barrette de photodiodes, empêchant une mesure précise des signaux de 

chaque microrésonateur, à cause d'une interférence possible entre plusieurs faisceaux de 

sortie de différents microrésonateurs (128). Il est donc nécessaire d’utiliser des adaptateurs 

de modes (tapers) afin de diminuer la divergence du faisceau en sortie (par une diminution 

de l’ouverture numérique) (134) . 

IV.1.1.b Architectures de microrésonateurs pour le multiplexage  

Pour le multiplexage de microrésonateurs à cavités optiques, deux architectures sont 

principalement utilisées : 

  une barrette de microrésonateurs (microresonators array) composée d’un guide 

rectiligne sur lequel sont couplés plusieurs microrésonateurs en série (cf. Figure IV 7), 

comme proposée par K. De Vos et al. (131). Les différents microrésonateurs en série doivent 

cependant présenter des rayons variés, afin d’avoir des FSR légèrement différents (cf. II.1.1 

Modèle analytique de la propagation des ondes guidées dans le microrésonateur) et 

d’identifier les pics de résonance propres à chaque microrésonateur. 

 

Figure IV 7. Schéma d’une barrette de microrésonateurs (microresonators array) 
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Cependant, des microrésonateurs de différentes tailles présentent des sensibilités distinctes. 

L’utilisation d’une telle barrette de microrésonateurs paraît donc peu adaptée pour la 

correction du signal par une référence. 

  un coupleur directionnel en Y à multiples sorties (1 entrée et différentes sorties) qui 

utilise un diviseur de puissance monomode sous forme d’un Y pour séparer le guide d’onde 

rectiligne en différentes branches comprenant chacune un microrésonateur (cf. Figure IV 

19). Le coupleur directionnel en Y doit assurer une division de puissances égales entre les 

différentes branches de sortie. C’est l’option que nous avons adoptée dans ce travail. 

IV.1.2 Notion de résistance hydrodynamique 

 

Figure IV 8. Représentation de la géométrie à canaux parallèles 

Si nous supposons que le flux est incompressible et newtonien, avec une hauteur de canal 

très inférieure à sa largeur (h<<w) et un nombre de Reynolds inférieure à 1 (dans les canaux 

utilisés, le nombre de Reynolds est de 0,37, signifiant que le terme de viscosité est 

prédominant sur le terme d’inertie), nous pouvons utiliser l’approximation de Poiseuille à 

deux dimensions (cf. Annexe 2). En considérant les axes de la Figure IV 9 : 

 

Figure IV 9. Représentation des axes du microcanal 

Nous avons ainsi les expressions suivantes de pression et de vitesse dans le canal. 
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où p est la pression, u la vitesse, Qv le débit volumique du fluide, w la largueur du canal, h sa 

hauteur et L la longueur du canal.  

Considérons une géométrie de n canaux parallèles de différentes largeurs (Figure IV 8). Pour 

calculer les résistances hydrodynamiques et le débit dans chaque canal, nous pouvons 

utiliser une analogie avec les circuits électroniques où n résistances ohmiques sont en 

parallèle. Nous pouvons alors utiliser un équivalent de la loi d’Ohm pour le comportement 
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de fluides : IRUQRp elv ..   où Rel est la résistance électrique, I l’intensité et R une 

constante, la résistance hydrodynamique. 

En électronique, pour des résistances parallèles, la tension est la même dans chaque 

branche mais les intensités sont différentes. Dans cette géométrie à canaux parallèles, la 

perte de pression p est la même mais les débits sont différents dans chaque canal, nous 

avons : 

iittji QRQRpp ..      (Eq. IV 2) 

Où i et j désignent différents canaux et Rt et Qt sont les résistances hydrodynamiques et les 

débits équivalents au total des canaux.  

Le débit volumique dans un canal i se définit comme Qi =
Rt.Qt

Ri

 et la résistance 

hydrodynamique dans un canal i d’une configuration à n canaux se définit comme : 
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où 
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i

i  pour un écoulement de Poiseuille à deux dimensions (cf. Annexe 2). 

 

 

Figure IV 10. Schémas de la configuration microfluidique à canal simple (à gauche) et à double canaux (à droite) 

Dans les mesures suivantes, nous utilisons soit une configuration à un canal, soit une 

configuration à deux canaux (cf. Figure IV 10). Ainsi, pour avoir les mêmes débits volumiques 

dans les deux canaux, il faut que Ri=Rj, soit des longueurs et sections transverses de canaux 

identiques. Nous avons alors Rt=Ri/2 et Qi=Qt/2. Pour avoir un débit volumique de 10 µL/min 

dans chacun des canaux, il faut donc imposer un débit volumique de 20 µL/min en sortie de 

la pompe. 
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L’avantage d’utiliser deux canaux de mêmes dimensions est qu’ils présentent la même 

résistance hydrodynamique et ainsi les mêmes conditions de pression et de température. 

IV.2 Compensation des dérives en utilisant les polarisations TE et TM 

Nous avons vu que l’on pouvait corriger la dérive thermique par une mesure de température 

sous le composant grâce à une thermistance (cf. II.2.1.c Contrôle de la température du 

composant). Nous avons observé que les réponses du capteur optofluidique en polarisations 

TE et TM n’ont pas exactement les mêmes sensibilités à l’analyte mais une sensibilité 

thermique proche, nous avons alors pensé à combiner linéairement les décalages spectraux 

en polarisations TE et TM (     et      respectivement) afin de corriger les effets de 

température sur le signal.  

En effet, ces décalages spectraux      et      sont fonction de la variation d’indice 

effective ainsi que de la variation de température d’un instant initial ti à un instant final tf. 

Nous avons alors : 

{
       (     )    (     

      
)

       (     )    (     
      

)
}     (Eq. IV 4) 

où    et    sont des coefficients traduisant l’influence du changement de température sur 

les décalages spectraux en polarisation TE ou TM entre les instants ti et tf. De même,    et    

sont des coefficients traduisant l’influence du changement d’indices effectifs sur les 

décalages spectraux en polarisation TE ou TM. 

Si         est élevé et         faible, il est possible de combiner les décalages spectraux 

TE et TM pour avoir un décalage spectral résultant           simplement dépendant de la 

variation d’indice effectif : 

                          

                        (     
      

)     (Eq. IV 5) 

Par une combinaison des décalages spectraux en polarisations TE et TM, nous avons pu 

supprimer l’effet de la température, par exemple pour la détection d’un analyte test de 

glucose à une concentration de 2,5% massique dans de l’eau déionisée (Cf. Figure IV 11). 

Nous proposons cette méthode de compensation originale grâce à la capacité de notre 

dispositif à détecter simultanément les réponses en polarisations TE et TM du capteur. 
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Figure IV 11. Décalage spectral du pic de résonance, corrigée par une combinaison linéaire (notée S) des décalages 
spectraux des polarisations TE et TM pour la détection de 2,5% de glucose dans de l'eau déionisée. Le glucose est injecté 
à 10300 s. Nous avons                    . 

Cependant le décalage dû à la présence de l’analyte est alors plus faible qu’avec une 

correction par la température (dû à un         faible). On mesure un décalage de 25 pm 

avec la combinaison linéaire au lieu de 95 pm mesuré sur les décalages spectraux corrigés en 

température pour une injection de même concentration de glucose dans de l’eau déionisée 

(cf. Figure IV 11). La sensibilité de notre microrésonateur est alors bien réduite et il est 

préférable de corriger les décalages spectraux en relevant la dérive thermique dans la 

réponse de microrésonateur par un traitement numérique de la réponse basant sur la 

mesure simultanée de la température du microrésonateur (cf. II.2.1.c Contrôle de la 

température du composant). 

IV.3 Mesures différentielles et en parallèle 

Nous pouvons extraire, sur notre capteur, la mesure effective du signal de sortie du capteur 

correspondant à l’analyte en utilisant le montage de mesure différentielle et ainsi améliorer 

la précision de notre capteur. Le schéma de ce montage est représenté sur la Figure IV 12 ci-

après. 
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Figure IV 12. Schéma du montage de mesure différentielle 

 

Dans cette configuration de mesure, les deux microrésonateurs du capteur 

optofluidique sont soumis, lors des mesures, à des conditions physiques (température, 

pression) de mesures identiques : ils se trouvent à des positions les plus proches possibles, 

tout en évitant leur couplage mutuel (cross talk). Il faut également assurer un bon montage 

du circuit microfluidique sur le composant photonique pour que les deux transducteurs se 

trouvent dans les mêmes conditions hydrodynamiques durant la mesure. Rappelons que 

cestte configuration physique à deux résonateurs vise à assurer qu’ils se trouvent dans les 

mêmes conditions physiques de mesure. 

Lors d'une mesure de détection surfacique, dans la cellule dite de référence, le 

microrésonateur n'est pas fonctionnalisé pour ne pas détecter en surface la molécule cible. 

En revanche, dans la cellule de mesure, le microrésonateur est fonctionnalisé pour pouvoir 

détecter la molécule cible sur sa surface. La même solution à étudier, à la même pression et 

au même débit volumique de flux microfluidique circule dans les deux cellules de mesure. 

Dans cette configuration de mesure, les deux cellules vont subir les mêmes perturbations 

physiques durant la mesure, seule la cellule de mesure avec le microrésonateur à la surface 

fonctionnalisée va détecter la liaison chimique spécifique grâce au ligand de reconnaissance. 

 Nous pouvons utiliser la même configuration du montage de mesure différentielle 

pour réaliser des mesures en multiplexage à un ou deux canaux avec la même solution (cf. 

Figure IV 13) ou des mesures en parallèle (cf. Figure IV 14). Si l'on veut détecter 

simultanément différentes molécules cibles dans la même solution à étudier, par exemple 

deux molécules notées 1 et 2 dans ce mélange, on peut utiliser le procédé de détection en 

multiplexage. Dans cette configuration, chaque microrésonateur est fonctionnalisé pour 
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pouvoir détecter la molécule cible correspondante. Les deux microrésonateurs sont 

immergés dans la même solution d'analyte, circulant au même régime de flux microfluidique 

(même solution tampon, même pression, même débit, même température). 

  
Figure IV 13. Schéma du montage de mesure en 

multiplexage à deux canaux 

 
Figure IV 14. Schéma du montage de mesure en parallèle 

Lorsque l'on veut détecter simultanément différentes molécules cibles dans 

différentes solutions d'analyte, on peut utiliser le schéma de mesure en parallèle, représenté 

sur la Figure IV 14. Dans cette configuration, les deux microrésonateurs sont aussi 

fonctionnalisés différemment, correspondant à la détection surfacique de deux différentes 

molécules cibles. Deux solutions d'analyte différentes circulent dans les deux cellules de 

mesure. 

La conception du circuit optique intégré en montage différentiel a bénéficié des avantages 

tirés de la précédente conception de microrésonateurs polymères individuels en couplage 

vertical. En effet, à partir des résultats expérimentaux obtenus sur ces microrésonateurs, 

conçus en deux générations successives, nous avons pu sélectionner la configuration de 

microrésonateurs en forme d’hippodrome qui est la plus performante et la mieux adaptée 

au nouveau montage. Une étude a été entreprise sur la configuration du coupleur 

directionnel en Y, qui alimente les deux guides rectilignes de couplage, afin d'assurer que la 

puissance optique incidente puisse être divisée au mieux possible en deux parties égales 

dans les deux guides rectilignes. 

Enfin, la disposition des deux guides à la sortie du capteur optofluidique a été 

optimisée pour s’adapter au mécanisme de détection optique en utilisant des 

photodétecteurs optiques distincts. 

IV.3.1 Distribution des rayons lumineux sur les photodétecteurs 

Que ce soit pour la détection différentielle ou multiplexée, les rayons lumineux provenant 

des deux microrésonateurs utilisés pour la détection ont été collectés grâce à deux 

photodétecteurs distincts. Afin de choisir la distance entre les sorties des deux 
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microrésonateurs et de placer plus facilement les photodétecteurs en sortie d’objectif, nous 

avons réalisé une simulation sur Matlab avec une matrice de transfert optique (matrice 

ABCD) en considérant que le faisceau de sortie est gaussien. Des critères ont été ajoutés à ce 

modèle afin de ne sélectionner que des solutions réalistes : une distance entre guides en 

sortie entre 0,5 mm et 5 mm, une distance du plan focal à la sortie du composant entre 1 et 

10 mm, une distance objectif-objet entre 2 et 20 cm, un diamètre de faisceau faible au point 

de mesure, et un angle en sortie d’objectif supérieur à 30°. La simulation du modèle peut 

être visualisée sur la Figure IV 15. 

 

Figure IV 15 Figure IV 1. Calcul des positions des faisceaux à la sortie des deux microrésonateurs puis après l’objectif pour 
le montage optique de détection. Les positions souhaitées des photodétecteurs sont indiquées (PD1 et PD2). 

L’originalité de ce système est l’absence d’une barrette de photodiodes onéreuse à la sortie 

du composant. Ce qui est un avantage clair pour la réalisation de capteurs bon marché, 

déployables sur le terrain à différents endroits de mesures. Il permet également de garder 

possible l’étude simultanée des polarisations TE et TM par l’ajout d’un cube séparateur de 

polarisations en optique libre ou d’une fibre séparatrice de polarisation en optique fibrée. 

IV.3.2 Mesures différentielles en détection homogène 

Afin de s’affranchir des erreurs et dérives systématiques de mesures (variation des 

paramètres environnementaux de mesure) nous avons réalisé le montage de mesure 

différentielle en détection homogène dont le schéma est représenté sur la  Figure IV 16, ci-

après : 
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Figure IV 16. Schéma du montage de mesure différentielle en détection homogène 

Une pompe pousse la solution de référence dans deux électrovannes en parallèle (cf. Figure 

IV 17 et Figure IV 18).  

 

Figure IV 17. Photographie du montage de mesure différentielle en détection homogène 

Chaque électrovanne est reliée à un canal sur un canal microfluidique possédant deux 

canaux. Les deux microrésonateurs sont immergés chacun dans un canal. Lors de l’injection 

de la solution à étudier, l’une des électrovannes permet l’injection de la solution dans l’un 

des canaux. L’utilisation d’une deuxième électrovanne en parallèle sert à appliquer la même 

résistance hydraulique (même longueur de tubes microfluidiques) dans les deux canaux et 

ainsi avoir les mêmes débits et contraintes thermiques et hydrodynamiques dans les deux 

canaux.  

 

 

PD 1 

PD 2 
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Figure IV 18. Représentation tridimensionnelle du montage différentielle. La pompe entraîne la solution de référence 
dans deux vannes. L’une des vannes va permettre d’entraîner l’analyte sur un des canaux, l’autre vanne va permettre 
d’entraîner la solution de référence (eau déionisée) dans l’autre canal. 

Au niveau optique, nous avons installé un objectif dont l’axe optique se situe entre les 

sorties des deux microrésonateurs identiques. Celui-ci permet d’éloigner les faisceaux 

provenant de chacun des résonateurs afin de collecter chacun des rayons lumineux sur un 

photodétecteur (cf. Figure IV 17).  

Les microrésonateurs sont tournés vers l’intérieur du coupleur directionnel en Y afin de 

minimiser les retards entre les deux microrésonateurs au niveau de la microfluidique ainsi 

que de minimiser la distance entre microrésonateurs (cf. Figure IV 19). 

 

Figure IV 19. Concaténation d’images sous microscope optique du composant optique intégré en polymère, réalisé au 
LPQM pour le montage de mesure différentielle. On observe le coupleur directionnel en Y avec la division d’un guide 
rectiligne en deux grâce à un coupleur directionnel. © LPQM- Institut d'Alembert – CNRS - ENS Paris-Saclay 2015. 

Pour pouvoir détecter séparément les faisceaux laser provenant de chacun des deux 

microrésonateurs utilisés, la distance entre deux guides d’onde rectilignes du coupleur 

directionnel en Y est augmentée en fin de composant (cf. Figure IV 20). Différentes distances 

entre guides d’ondes rectilignes (1,6 mm, 2,3 mm et 3 mm). ont été réalisées afin de 

s’adapter à différents systèmes de détection des faisceaux laser en sortie. 
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Figure IV 20. Photographie d’un composant photonique représentant trois systèmes bicapteurs pour la mesure en 
différentielle. On remarque que la distance des guides d’onde est augmentée en sortie (à droite) pour pouvoir détecter 
les faisceaux laser provenant de chacun des microrésonateurs utilisés.  

 

Figure IV 21. Réponse optique provenant des deux microrésonateurs exposés à l’eau déionisée. Les raies présentent une 
bonne concordance. 

L’étude des raies tranductrices provenant des deux microrésonateurs exposés au liquide de 

référence (eau déionisée) montrent une bonne concordance de celles-ci (cf. Figure IV 21). 

Les longueurs d’onde de leurs pics de résonance sont proches. Cela résulte des dimensions 

proches de ces deux microrésonateurs (hauteur et largeur des guides rectilignes et guides 

d’onde des résonateurs). Cependant, l’une des raies présente un facteur de qualité plus 

élevé alors que l’autre présente un contraste plus élevé.  

Pour montrer l’intérêt de ce dispositif, nous avons injecté à différentes reprises une solution 

aqueuse de glucose (d’une concentration de 0,5 % massique, soit 27,9 mmol/L dans l’eau 

déionisée) sur l’un des canaux, tandis que de l’eau déionisée (solution de référence) est 

injectée dans l’autre canal (). Les décalages spectraux provenant des deux microrésonateurs 

sont mis en évidence sur la Figure IV 22 (gauche) : 
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Figure IV 22. (En haut à gauche) Décalages spectraux des microrésonateurs sans (courbes rouges) et avec différentes 
injections d’une solution de glucose à 27,9 mmol/L (courbes bleues) et (en haut à droite) décalage spectral résultant de la 
soustraction de ces décalages spectraux (courbes violettes). Les injections de glucose sont notées 1 et n’ont été 
effectuées que sur un des deux microrésonateurs utilisés simultanément. La ligne de base de mesure et les rinçages sont 
effectuées dans l’eau déionisée (notée EDI). Les décalages spectraux en bas sont les décalages spectraux des courbes du 
haut moyennés sur 100 points. On observe une ligne de base proche de l’horizontale sur les signaux résultants. 

Cette figure montre que les variations dues aux perturbations externes sur les deux 

microrésonateurs sont les mêmes, ils ont donc les mêmes sensibilités thermiques et 

subissent les mêmes perturbations externes (température, pression, débit volumique). Il 

apparaît alors bien justifié de soustraire le signal référent (eau déionisée – en rouge) du 

signal correspondant à la solution à étudier (solution de glucose – en bleu). Sur le décalage 

spectral résultant de la soustraction des signaux (en violet), on observe une ligne de base de 

pente nulle. Le décalage spectral résultant est uniquement sensible à l’analyte à étudier. 

Nous avons donc réussi à mettre au point un système en détection homogène insensible aux 

perturbations externes. Par ailleurs, l’obtention en temps réel du décalage spectral net 

permet d’analyser directement sa réponse nette sans nécessité d’un post-traitement. La 

mesure différentielle permet également d’améliorer la résolution par la correction des 

perturbations externes. En effet, sur la Figure IV 23, on observe que la soustraction du signal 

par le signal référent permet de diminuer les pics de pression sur le signal brut et les 

oscillations (entourés en vert sur un pic de réponse du capteur). La résolution obtenue sur 

100 points de mesure (encadrés en bleu sur la ligne de base) du signal brut est de 0,75 pm 

contre 0,57 pm pour le signal corrigé. La mesure différentielle permet donc également 

d’améliorer la résolution du capteur. 
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Figure IV 23. Décalages spectraux des microrésonateurs sans (courbe rouge) et avec différentes injections d’une solution 
de glucose à 27,9 mmol/L (courbe bleue). Le décalage spectral résultant de la soustraction de ces décalages spectraux est 
affiché à droite (courbe violette). Les injections de glucose sont notées 1. La ligne de base de mesure et les rinçages sont 
effectuées dans l’eau déionisée (notée EDI). On observe une correction des pics de pression sur le signal résultant. 

Grâce au support thermostaté, nous avons mesuré le décalage spectral en fonction de la 

température sur les deux microrésonateurs afin de vérifier que le comportement face à un 

changement thermique était équivalent sur les deux microrésonateurs utilisés. Nous avons 

fait varier la température du composant photonique de 20 à 26 °C et mesuré en temps réel 

le décalage spectral induit par cette variation thermique (Figure IV 24). Nous observons que 

le décalage spectral reste équivalent pour les deux microrésonateurs lorsque la température 

varie de 20 à 22°C. Les deux microrésonateurs ont donc bien la même sensibilité thermique 

comme souhaitée pour la correction des effets thermiques sur le signal. Au-dessus d’une 

variation de 2°C, nous observons cependant des écarts entre les deux microrésonateurs. 

Cela s’explique par le fait que les microrésonateurs sont éloignés et que la thermistance se 

situe plus proche du premier microrésonateur. 

N.B. Certains points s’écartent de la forme générale de la courbe (outliners), cf. Figure IV 24. 

Ceux-ci sont dûs aux changements rapides de température avant qu’il y ait stabilisation de la 

température par le régulateur (il est à noter que cette figure provient de mesures en temps 

réel). 
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Figure IV 24. Décalages spectraux en fonction de la température sous le composant du canal 1 (courbe verte), canal 2 
(courbe rouge) et de la différence des canaux (courbe violette) 

En conclusion, grâce au dispositif à mesure différentielle, nous avons pu corriger les 

effets de perturbations externes induisant un décalage spectral parasite dans la réponse du 

capteur, rendant ainsi la mesure de l’analyte plus précise et plus directe. La correction par 

une simple soustraction du signal référent, sans analyte, du signal avec analyte permet 

effectivement une analyse en temps réel du signal, sans post-traitement. La correction 

permet également d’améliorer la résolution de la mesure différentielle par rapport à la 

mesure brute. 

Ce dispositif ouvre également la possibilité d’effectuer des mesures sans étalonnage au 

préalable. En effet, le décalage spectral en fonction de la concentration d’analyte sur la 

surface dépend de la sensibilité du microrésonateur et nécessite un étalonnage au préalable 

pour convertir le décalage spectral en concentration. Grâce au dispositif différentiel, il nous 

est permis de contrôler la variation de concentration d’une solution dans un système par 

rapport à une solution référence à la concentration souhaitée. L’absence de décalage 

spectral sur le signal résultant permet d’affirmer que la concentration de la solution étudiée 

n’a pas changé. Un décalage négatif montre que la concentration de l’analyte dans la 

solution a diminué. Cela peut avoir une application directe pour la mesure de la 

concentration d’urée dans les systèmes à réduction catalytique sélective (RCS), que ce soit 

pour les voitures à réservoir d’essence de type Diesel (Système Adblue) ou des centrales 

électriques à énergie fossile. Le canal référent peut être rempli avec de l’urée à une 

concentration C et le canal de mesure avec la solution d’urée à étudier. 

IV.3.3 Mesures en parallèle en détection surfacique  

Un des aspects importants pour améliorer les capteurs et développer leurs applications est 

une haute sélectivité ; le capteur doit être uniquement sensible à la molécule cible. En effet, 

en détection surfacique, l’attachement non-spécifique de l’analyte sur la surface du 

microrésonateur ou l’attachement d’une autre espèce sur le ligand réduisent la sélectivité 

du dispositif. Le ligand de reconnaissance doit être le plus spécifique possible à l’analyte. Or 
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l’attachement non-spécifique participera également au décalage spectral. Supprimer le 

décalage spectral dû à l’attachement non-spécifique est donc crucial pour une mesure 

précise de la concentration d’analyte dans la solution à étudier. Notre système à deux 

microrésonateurs identiques permet de résoudre ce problème. Ces deux microrésonateurs 

sont insérés dans un même canal microfluidique afin de subir les mêmes perturbations 

physiques durant la mesure (changement subit de pression, de température) (cf. Figure IV 

25, Figure IV 26 et Figure IV 27).  

 

Figure IV 25. Schéma de la mesure multiplexée en détection surfacique. Deux microrésonateurs, dont l’un est 
fonctionnalisé, sont insérés dans un seul et même canal microfluidique. 

Un des microrésonateurs est fonctionnalisé avec le ligand de reconnaissance 

(fonctionnalisation par goutte) et l’autre ne l’est pas. La soustraction des deux signaux va 

permettre de s’affranchir de l’attachement non-spécifique et des perturbations externes 

(température, pression). Nous aurons ainsi amélioré la sélectivité de notre système. 
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Figure IV 26. Photographie du dispositif en parallèle 

 

Figure IV 27. Réalisation tridimensionnelle du dispositif en parallèle. En sortie du microrésonateur, l’association d’un 
objectif avec deux photodétecteurs permet de détecter les signaux. 

Comme pour le dispositif en différentiel, les microrésonateurs sont tournés vers l’intérieur 

du coupleur directionnel en Y afin de minimiser les retards entre les deux microrésonateurs 

au niveau de la microfluidique ainsi que de minimiser la distance entre microrésonateurs. 

Les deux microrésonateurs utilisés sont ici alignés pour rentrer dans un seul canal. 
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Figure IV 28. (en haut) Photographie d’un composant photonique pour la mesure en parallèle. (en bas) La même 
photographie est représentée avec un surlignage des guides d’onde et des microrésonateurs.  – CNRS - ENS Paris-Saclay 
2015. 

Pour que le dispositif soit efficace, les deux microrésonateurs doivent avoir des sensibilités 

identiques. L’injection d’une solution de glucose (0,5% massique de glucose dilué dans de 

l’eau déionisée) sur les deux microrésonateurs permet de vérifier l’identité des 

microrésonateurs (Figure IV 29) : les décalages spectraux sont identiques sur les deux 

microrésonateurs et le retard de détection entre ces deux microrésonateurs est négligeable. 

La mesure par soustraction du signal du microrésonateur fonctionnalisé avec celui du 

microrésonateur référent est donc valide.  

 

Figure IV 29. Décalages spectraux dus à l’injection d’une solution de glucose (0,5 % massique de glucose dilué dans de 
l’eau déionisée) sur les deux microrésonateurs 

 Dans la suite, pour montrer l’efficacité de notre mesure multiplexée, nous étudierons 

la détection de biotine sur un microrésonateur fonctionnalisé avec de la streptavidine. 

IV.3.3.a Présentation du couple streptavidine-biotine 

La streptavidine est une protéine produite par la bactérie Streptomyces avidinii. Elle 

présente une masse molaire de 66000 g/mol. La molécule de biotine, de masse 244 g/mol 

est connue sous le nom de vitamine B8. Ces deux molécules réagissent ensemble pour 

former un complexe stable, non covalent, par liaison hydrogène. Les quatre sites de liaisons 

spécifiques à la biotine confèrent à la streptavidine une fonction d’amplificateur pour la 

détection de biotine. Ce couple de molécules est utilisé comme étalon dans le 
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développement de biocapteurs pour leur caractérisation et pour comparer leurs 

performances avec celles d’autres capteurs. 

IV.3.3.b Greffage de la streptavidine et de la biotine sur la surface du microrésonateur 

La streptavidine possède un groupement amine qui permet son greffage, par l’intermédiaire 

de l’EDC/NHS, sur la surface SU-8 du microrésonateur, activée par UV-Ozone. Nous avons 

mesuré les décalages spectraux engendrés par l’attachement de la streptavidine (1 µM) et 

celui du résonateur de référence sans EDC/NHS (cf. Figure IV 30). Nous injectons la 

streptavidine dans le canal microfluidique contenant les deux microrésonateurs. Après 

équilibre de la fixation de la streptavidine sur la surface (palier de décalage spectral 

stabilisé), la surface du microrésonateur est rincée à l’eau déionisée. 

 

Figure IV 30. Décalages spectraux du microrésonateur dus à l’injection de 1 µM de streptavidine (t=2300s) avec EDC/NHS 
(courbe bleue) et sans (courbe rouge). La surface du microrésonateur est rincée à partir de t=2700s. 

On observe un décalage spectral, après rinçage, à la fois sur le microrésonateur avec 

EDC/NHS et sur celui sans EDC/NHS. On peut donc en conclure que la streptavidine s’est 

greffée sur les deux microrésonateurs et que son attachement s’effectue même sans 

EDC/NHS, grâce à l’activation du SU-8 par UV-Ozone. Cependant, on observe que le décalage 

spectral est plus important avec EDC/NHS (78 pm) que sans (20 pm). 

Les pentes des décalages spectraux lors de l’injection sont différentes pour les deux 

microrésonateurs (avec ou sans EDC/NHS). En effet, l’attachement de la streptavidine sur la 

surface par amidation est favorisé par l’EDC/NHS et la cinétique d’accrochage est donc plus 

rapide. Cela a déjà été montré dans A. Delplanque et al.(91) : la Figure IV 31 montre la 

densité de molécules de 5-Tamra-cadavérine (molécule possédant un groupement amide 

comme la streptavidine) attachées par amidation sur du SU-8. Nous observons que la 

densité d’accrochage est supérieure en présence d’EDC/NHS.  
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Figure IV 31. Densité de molécules de 5-Tamra-cadavérine attachées par amidation sur du SU-8(91). On observe un 
attachement de 5-Tamra-Cadavérine même sans EDC/NHS. 

Ce graphique montre également que, sans UV-Ozone, un accrochage par amidation existe. 

Le microrésonateur référent, sans UV-Ozone et sans EDC/NHS, ne doit donc pas être au 

contact de la streptavidine pour éviter d’être fonctionnalisé. Une fonctionnalisation par 

gouttelette (ou bien par microspotter) est donc nécessaire. 

Dans la suite, nous devons fonctionnaliser qu’un seul des microrésonateurs pour 

effectuer une mesure en parallèle. Le microrésonateur référent doit donc être protégé 

durant la fonctionnalisation. Pour cela, nous avons mis le microrésonateur sous un capot de 

protection en PDMS sur lequel un film autocollant noir empêche la transmission de l’UV. Le 

microrésonateur à fonctionnaliser a subi un attachement de streptavidine par goutte en 

présence d’EDC/NHS.  

Nous avons voulu savoir si la biotine s’accrochait non spécifiquement, directement sur le SU-

8 non-fonctionnalisé, après l’activation par UV-Ozone. Nous avons donc injecté de la biotine 

(à une concentration de 40 µM) sur un microrésonateur activé par UV-Ozone (Figure IV 32). 

 

Figure IV 32. Décalage spectral dû à l’injection de 40 µM de biotine sur un microrésonateur préalablement activé par UV-
Ozone. La surface du microrésonateur est rincée à 3450s. On observe que la biotine s’attache sur la surface. 

On observe un décalage spectral important suite à l’injection de biotine sur la surface du 

microrésonateur. La biotine s’est accrochée directement sur la surface SU-8 activée sans 

avoir besoin de la streptavidine. Cela montre, de nouveau, l’importance de protéger la 

surface du microrésonateur référent lors de la phase d’activation UV-Ozone des 

microrésonateurs. 
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IV.3.3.c Détection de biotine en mesures parallèles 

La streptavidine est fixée à saturation (20 µmol/L) sur la surface du microrésonateur à 

fonctionnaliser, afin d’assurer la meilleure couverture possible par la streptavidine. Nous 

injectons pour la détection, différentes concentrations de biotine : à partir d’une faible 

concentration (2 µM) jusqu’à une concentration plus élevée (50 µM) (cf. Figure IV 33). Entre 

chaque injection de biotine, nous rinçons la surface avec de l’acétate de sodium (NaAc). 

Cette solution tampon sert de solution de référence tout au long de l’expérience. Il est à 

noter que le microrésonateur de référence a été protégé lors de l’activation UV-Ozone du 

microrésonateur de mesure. 

 

 

Figure IV 33. Décalages spectraux du microrésonateur fonctionnalisé (courbe bleue), du microrésonateur non 
fonctionnalisé (courbe rouge) et de la soustraction de ces deux signaux (courbe violette) 

On observe des paliers de pentes quasi nulles sur le signal résultant de la soustraction des 

réponses des deux microrésonateurs (courbe violette). La correction par le microrésonateur 

non fonctionnalisé a donc permis de s’affranchir de perturbations externes. En analysant le 

signal du microrésonateur non fonctionnalisé (courbe rouge), on observe une absence de 

décalage caractéristique de la liaison moléculaire biotine-streptavidine. On peut donc 
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supposer que l’attachement non spécifique de biotine sur la surface du microrésonateur non 

fonctionnalisé est très faible, lorsque celui-ci n’a pas été exposé à l’UV-Ozone. 

On observe également que les injections de 30 et 40 µM ne produisent aucun décalage 

spectral caractéristique après rinçage de la surface des microrésonateurs par NaAc. On peut 

donc considérer que la surface du microrésonateur fonctionnalisé est saturée vers 30 µM de 

biotine. 

On observe également que les pentes des décalages spectraux lors des injections de biotine 

sont très élevées. Ce phénomène peut être expliqué par le fait que la constante d’équilibre 

de la réaction d’accrochage de la biotine sur la streptavidine est élevée (Ka = 2,5.1013 M-1 

)(135). 

A partir des décalages spectraux mesurés, on peut en déduire la courbe d’étalonnage de la 

mesure de biotine (Figure IV 34). 

 

Figure IV 34. Courbe de calibration de la biotine sur la streptavidine du microrésonateur. Le modèle de Michaelis-Menten 

est représenté en bleu (avec max = 226 pm et Kd = 5,3.10
-6

M), la pente en vert (de valeur 30  pm/µM). 

On observe que la courbe suit un modèle d’adsorption de Michaelis-Menten, comme pour la 

détection d’ions cadmium (cf. Eq. III 1), avec max = 226 pm et une constante de dissociation 

Kd = 5,3.10-6 M. 

En traçant la pente à faibles concentrations, on obtient une pente de 30 pm/µM, ce qui 

correspond à la sensibilité du capteur à la biotine en détection surfacique. La limite de 

détection est alors de 24,2 ng/mL (pour une résolution Rm de 2,95 pm). Cette valeur rejoint 

celle de l’état de l’art (30 ng/mL grâce à un microrésonateur en disque (136)) sur la 

détection de biotine par attachement de streptavidine. Le système de mesures en parallèle 

permet donc de corriger les effets de perturbations externes sur la surface ainsi qu’un 

éventuel attachement non spécifique sur la surface du microrésonateur. 

 



IV. Mesures différentielles et multiplexées 

228 
 

 

Nous avons comparé dans cette partie différentes méthodes de mesures multi-

détections : la compensation des dérives par utilisation des polarisations TE et TM aux 

mesures différentielles et mesures en parallèle. La réalisation d'un instrument de mesure 

multi-détections a permis de corriger les effets de perturbations externes (dérive thermique, 

pics de pression) à la fois en détection homogène et surfacique. Cet instrument de mesure 

multi-détections a également permis, en détection surfacique, d’une part une 

caractérisation et un affranchissement de l'attachement non-spécifique de la biotine sur la 

surface du microrésonateur dans la détection spécifique biotine-streptavidine et d’autre part 

une compréhension claire sur le rôle de l'EDC/NHS dans le processus d'amidation en surface 

du microrésonateur entre le SU-8 et le groupement amine de la streptavidine. Cette 

méthode se présente donc comme un moyen de compréhension de réactions en surface du 

microrésonateur et comme un moyen de comparaison de protocoles de greffage. 
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Appendi ce : Analyse en polarisation : application aux 

changements de conformation thermo-induits 

d’un polymère   

 

 

 

 

Cette partie vise à mesurer les changements de conformation ou d’orientation de 

molécules greffées à la surface d’un microrésonateur en utilisant la réponse à la fois en 

polarisation TE, parallèle au plan moyen du composant et en polarisation TM, 

perpendiculaire à ce plan. 

A.1 Principe expérimental 

Le capteur développé dans notre laboratoire présente l’avantage de permettre l’étude 

simultanée des polarisations TE et TM du microrésonateur. Bien que notre microrésonateur 

ne soit pas un guide plan, on peut poser l’hypothèse que les modes quasi-TE et quasi-TM du 

microrésonateur sont orthogonaux entre eux : la polarisation TE peut être définie comme 

parallèle au plan moyen du dispositif et la polarisation TM comme perpendiculaire à ce plan 

(cf. Figure A 1). Ceci est vérifié expérimentalement, la présence d’un microrésonateur ne 

modifie pas ou peu la polarisation par rapport à une propagation dans l’air libre. On peut 

alors supposer que la polarisation TM sera plus sensible à une molécule orientée 

perpendiculairement au plan du composant et la polarisation TE à une molécule orientée 
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parallèlement à ce plan, ce qui induit un décalage spectral plus important pour une 

polarisation parallèle au grand axe de la molécule. Il apparaît donc possible de détecter 

l’orientation d’une molécule se greffant sur le ligand de reconnaissance, par un changement 

d’orientation ou de conformation d’une molécule sur la surface du microrésonateur. Cela 

pourrait être d’un intérêt certain en biologie ou en chimie pour mieux comprendre des 

réactions de surface comme l’attachement d’une protéine sur l’ADN ou la réplication de 

l’ADN. 

 

Figure A 1. Vue en coupe du microrésonateur fonctionnalisé. Les directions des polarisations TE et TM sont visibles. 

Dans la configuration actuelle, représentée en Figure A 1, les molécules sont greffées sur les 

surfaces horizontale et latérale du microrésonateur. Ces surfaces étant perpendiculaires 

entre elles, il est impossible de connaître l’orientation ou la conformation de molécules 

greffées sur la surface avec les polarisations TE et TM : une molécule greffée 

perpendiculairement à la surface va influer préférentiellement sur la réponse en polarisation 

TM si cette molécule est greffée sur la surface horizontale mais va influer préférentiellement 

sur TE si cette molécule est greffée sur les surfaces latérales. Une solution pour résoudre ce 

problème est d’empêcher l’attachement de molécules sur une des surfaces. Grâce à l’ajout 

d’une seconde couche de Cytop, on peut supprimer l’influence des bords latéraux dans la 

détection. La couche de Cytop est déposée par spin-coating après activation pendant 15 s du 

composant par plasma d’oxygène (réalisée par RIE). Une étape de gravure sèche RIE permet 

de graver la seconde couche de Cytop pour découvrir la surface horizontale de la cavité (cf. 

Figure A ).  
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Figure A 2. Vue en coupe de l’ajout d’une deuxième couche de Cytop (b) sur le microrésonateur actuel (a) après dépôt 
par spin-coating puis gravure RIE 

L’étude de l’orientation d’une molécule greffée sur la surface par la mesure des décalages 

spectraux des polarisations TE et TM peut ainsi s’effectuer. 

A.2 Présentation du PNIPAM et thermosensibilité 

Pour montrer l’intérêt de l’étude corrélationnelle des polarisations TE et TM, nous allons 

étudier le changement de conformation d’une molécule très utilisée dans la littérature, le 

Poly(N-isopropylacrylamide) (PNIPAM, cf. Figure A 3).  

 

Figure A 3. Structure du Poly(N-isopropylacrylamide) (PNIPAM) 

Cette molécule thermosensible présente un changement réversible de conformation 

dépendant de sa température. A une température inférieure à sa température de solubilité 

de 32°C (LCST), le PNIPAM est hydrophile et gonflé. Le PNIPAM s’oriente 

perpendiculairement à la surface. A une température supérieure à sa température de 

solubilité de 32°C (LCST), le PNIPAM est hydrophobe et recroquevillé sur la surface du 

microrésonateur. Le PNIPAM n’est alors plus orienté perpendiculairement à la surface (cf. 

Figure A 4). 

(a) (b) 
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Figure A 4. Schéma du changement de conformation du PNIPAM au-dessus et au-dessous de sa température de solubilité 
(32°C). 

Le PNIPAM est très utilisé en biologie pour conférer à des espèces biologiques (anticorps, 

enzymes) une thermosensibilité. Différentes publications existent déjà sur la mesure de 

changement de conformation du PNIPAM par anisotropie de fluorescence résolue en temps 

(TRAMS)(137) et par résonance plasmon de surface (SPR)(138). Ces études montrent donc la 

faisabilité de l’observation d’un changement de conformation sur cette molécule. 

A.3 Greffage 

La fonctionnalisation du microrésonateur (sur le microrésonateur de nouvelle conception, cf. 

Figure A 2 (b)) est réalisée par monocouches mono-assemblées (SAM), par simples forces 

électrostatiques. Nous avons procédé par analogie avec la publication de S. Schmidt(139) (cf. 

Figure A 5). Dans cet article, le PNIPAM, chargé négativement, est greffé sur du verre, chargé 

négativement après traitement par plasma d’oxygène, par l’intermédiaire d’une couche de 

Polyéthylénimine PEI entre ces deux matériaux, chargée positivement. Sur notre 

microrésonateur en SU-8, une activation par plasma UV-Ozone permet d’ouvrir les époxydes 

du SU-8 et de rendre la surface du SU-8 légèrement négative. Il est alors possible d’y greffer 

du PEI puis le PNIPAM. 

 

Figure A 5. Dépôt de PNIPAM sur du verre (a) et sur du SU-8 (b) par l’intermédiaire du PEI 

Le PEI (Sigma Aldrich, Réf. P3143, à 0,8 % wt) est déposé par goutte sur le SU-8. Après une 

incubation de 15 minutes, la surface du microrésonateur est rincée trois fois. En rinçant, on 

observe que le dépôt de PEI a rendu la surface des microrésonateurs hydrophile, ce qui 

atteste de l’accrochage du PEI sur la surface. Le PNIPAM (Sigma Aldrich, Réf. 535311, à 10-2 

% wt) est ensuite déposé par goutte sur la surface. Après une incubation d’une heure, la 

surface est rincée. On observe un changement d’aspect de la surface des microrésonateurs 

après rinçage de la surface (teinte blanchâtre sans doute due à des phénomènes de diffusion 

par le polymère), ce qui atteste de la fixation du PNIPAM sur la surface des 

microrésonateurs. 
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N.B. L’accrochage de PNIPAM aurait pu être également réalisé avec l’utilisation de PNIPAM 

présentant une terminaison amine (Sigma Aldrich, Réf. 799564) par réaction d’amidation sur 

la surface du microrésonateur en SU-8 (cf. Chapitre 3). 

A.4 Expériences, résultats et discussion 

Avec notre capteur optofluidique, monté sur le support thermostaté (cf. Figure II 57), nous 

réalisons des mesures in-situ des décalages spectraux dus aux polarisations TE et TM. Nous 

effectuons une montée en température de 30 à 35°C puis une descente en température de 

35 à 30°C. Les mesures du décalage spectral de 35 à 30°C sont visibles sur la Figure A 6: 

 

Figure A 6. Décalages spectraux en fonction de la température avec PNIPAM, en polarisation TE (courbe verte) et en 
polarisation TM (courbe violette) et sans PNIPAM (référence), en polarisation TE (courbe bleue) et en polarisation TM 
(courbe rouge). On observe un décalage spectral vers 32°C avec PNIPAM en polarisation TE. 

Nous observons sur les quatre courbes, une dérive thermique négative des décalages 

spectraux. En effet, l’augmentation de la température décale les pics de résonance du 

microrésonateur vers les faibles longueurs d’ondes (blue shift). Cette dérive se corrige 

aisément en soustrayant les signaux avec du PNIPAM par leur référence sans PNIPAM 

(microrésonateur non fonctionnalisé), comme suit : 

))(.()()( BTATT sansPNIPAMPNIPAMcorrigé    (Eq. A 1) 

Où A et B sont des constantes. Le signal de référence est obtenu en faisant la même 

expérience qu’avec le microrésonateur fonctionnalisé avec du PNIPAM (soit une variation de 

température de 30 à 35°C et de 35 à 30°C), avec un microrésonateur identique et provenant 

du même wafer. Cette correction permet de s’affranchir de la dérive thermique ainsi que 

d’autres effets thermiques qui pourraient survenir également sur la référence sans PNIPAM 

(expansion thermique du matériau). Nous sommes ainsi uniquement sensibles au décalage 

spectral dû au PNIPAM. Les signaux avec PNIPAM normés et corrigés de la dérive thermique 

par les signaux de référence (sans PNIPAM) sont représentés sur la Figure A 7 de 35 à 30°C, 

puis de 30 à 35°C : 
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Figure A 7. Décalages spectraux de 35 à 30°C en polarisation TE (courbe rouge) et polarisation TM (courbe verte) et, de 30 
à 35°C en polarisation TE (courbe violet) et polarisation TM (courbe bleue) 

On observe que la dérive thermique est corrigée. Les signaux en polarisation TM ne varient 

pas avec la température. La polarisation TM ne semble donc pas sensible au changement 

d’orientation du PNIPAM. Un décalage spectral sur la polarisation TE, de 30 à 35°C, ainsi que 

de 35 à 30°C, est visible à partir de 32°C. La polarisation TE est donc sensible au changement 

de conformation du PNIPAM à la surface. 

On observe un décalage spectral vers les hautes longueurs d’onde (red shift dû à une 

augmentation de l’indice effectif du mode fondamental de la polarisation TE) de 30 à 35°C 

sur le signal en polarisation TE et une absence de décalage sur celui en polarisation TM. 

L’analyse des Figures A 1 et A 2 laissait présager l’inverse : un décalage spectral (blue shift) 

du signal en polarisation TM et non en polarisation TE de 30 à 35°C. En effet, à 30°C, le 

PNIPAM est hydrophile et « tourné » vers l’eau (présente au-dessus de la cavité) plutôt que 

vers la surface du microrésonateur, dans une direction proche de celle de la polarisation TM, 

perpendiculaire à la surface du microrésonateur. Le décalage spectral (red shift) est 

finalement observé en polarisation TE, parallèle à la surface horizontale du microrésonateur, 

de 30 à 35°C. En effet, à 35°C, le PNIPAM est hydrophobe et recroquevillé, proche de la 

surface du microrésonateur. Le décalage spectral en polarisation TE peut alors être dû à un 

changement de viscosité : le PNIPAM, hydrophobe à 35°C, se recroqueville et expulse l’eau 

de la surface du microrésonateur, l’indice effectif du mode guidé en polarisation TE change 

donc. Le signal en polarisation TM, quant à lui, ne présente pas de décalage car le profil 

d’indice moyen qu’il « voit » (dans une direction perpendiculaire à la surface du 

microrésonateur) est, en majorité, l’indice du superstrat (eau). Ce qui n’est pas le cas pour la 

polarisation TE. 

Les courbes d’anisotropie, de 35 à 30°C et de 30 à 35°C, sont représentées en Figure A 8. 

L’anisotropie est définie par l’équation IV 2 ci-dessous :  

TETM

TETMeAnisotropi







     (Eq. A 2) 
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Figure A 8. Anisotropie entre les polarisations TE et TM de 30 à 35 °C (courbe rouge) puis de 35 à 30°C (courbe bleue) 

De même que sur les courbes des décalages spectraux (Figure A 7), on observe un 

phénomène d’hystérésis entre les courbes à températures montantes et celles à 

températures descendantes (comme dans Balamurgan et al. (138)).  

Comme le confinement du second mode guidé en polarisation TE est légèrement supérieur à 

celui en polarisation TM, on pourrait penser que le décalage spectral observé en polarisation 

TE est dû à l’influence d’une raie du second ordre sur le pic de résonance du premier ordre. 

Cependant, pour éviter ce phénomène, la hauteur des guides utilisés a été abaissée de 1,85 

µm à 1,75 µm (par gravure sèche RIE, cf. II.1.5.a.3- 3- Gravure ionique réactive (Reactive ion 

Etching - RIE)), afin de diminuer le confinement des seconds modes et d’empêcher leur 

propagation dans les guides d’ondes (cf. Tableau A 1). 

Ordre m du 
guide 

Guide rectiligne Cavité 

TE TM TE TM 

0 0,93 0,93 0,95 0,95 

1 0,58 0,46 0,78 0,74 
Tableau A 1. Valeurs des coefficients de confinement suivant la polarisation et le mode pour une hauteur de guide 
rectiligne de 1,83 µm et une hauteur de cavité de 1,75 µm 

Le confinement du second mode en polarisation a ainsi diminué très légèrement, de 0,8 

pour une hauteur de la cavité de 1,84 µm à 0,78 µm. 
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Figure A 9. Raies de résonance en polarisation TE (courbe rouge) et TM (courbe bleue) utilisées pour la détection du 
décalage spectral lors du changement de conformation du PNIPAM  

Par ailleurs, les pics de résonance utilisés pour ces mesures de changement de conformation 

ne présentent pas l’asymétrie (cf. Figure A 9) caractéristique de la contribution d’un second 

mode au premier mode. De plus, la mesure du décalage spectral a été réalisée ici au niveau 

du pic de résonance, ce qui diminue l’influence d’un second mode sur le décalage spectral. 

Enfin, les décalages spectraux observés, de l’ordre de la centaine de pm, sont trop 

conséquents pour être dus à la contribution d’un second mode. 

La réalisation d’une nouvelle géométrie de microrésonateurs, ne présentant qu’une 

seule surface en contact avec l’analyte, a donc permis d’observer un changement de 

conformation d’une molécule thermosensible, en l’occurrence le PNIPAM. Cependant, 

l’interprétation de ces premiers résultats n’est pas évidente, notamment du fait que la 

polarisation n’est pas parfaitement conservée lors de la propagation de l’onde optique dans 

le guide rectiligne et le microrésonateur. En effet, dans le contexte de l'application de 

microrésonateur comme transducteur dans les capteurs optiques à champ évanescent, il 

existe deux types de microrésonateurs optiques utilisés pour les capteurs : les 

microrésonateurs à mode de galerie et les microrésonateurs planaires à mode guidé. 

Les microrésonateurs à mode de galerie (comme les microsphères ou les microtoroïdes par 

exemple) possèdent une symétrie sphérique parfaite, contrairement aux microrésonateurs 

planaires à mode guidé qui ne possèdent ni symétrie sphérique ni symétrie cylindrique. 

Dans ces microrésonateurs à mode de galerie, le guidage de l'onde optique se fait par 

réflexions totales internes mais, contrairement aux microrésonateurs planaires à mode 

guidé, ces réflexions ont lieu uniquement sur une surface et non pas sur quatre surfaces. 

Sous cette condition, la polarisation du mode guidé conserve sa direction et n'est pas 

altérée par les réflexions multiples du vecteur d'onde du mode guidé sur quatre faces 

différentes comme c’est le cas dans les guides d'onde rectangulaires. Les modes de galerie 

conservent  alors nettement les directions des polarisations TE et TM. Ce qui est 

particulièrement le cas des microrésonateurs présentant une symétrie sphérique ou 

cylindrique, grâce au couplage latéral par une fibre étirée, où les modes de galerie dans le 
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résonateur se propagent seulement sur l'équateur extérieur de la sphère ou du toroïde, 

c'est-à-dire sur une simple ligne de la surface de ces microrésonateurs - . Cette situation est 

alors favorable pour l’exploitation des polarisations TE et TM grâce à deux points : (i) les 

polarisations TE et TM des modes de galerie y sont séparées et nettes et (ii) les modes 

guidés TE et TM sont alors purs (comme dans un guide d'onde plan (slab waveguide)). 

Pour les modes guidés dans les microrésonateurs rectangulaires (avec lesquels nous avons 

effectué ce travail de thèse), il n'existe pas de modes purs TE ou TM, mais seulement un 

mélange imparfait des modes TE et TM, appelé modes hybrides (49). Dans certaines 

conditions cependant, lorsque l'angle de propagation du mode guidé dans le 

microrésonateur forme un angle de faible valeur avec l'axe de référence du guide, on peut 

considérer (par approximation) que les modes hybrides conservent un comportement 

dominant en TE ou TM et conservent de ce fait la quasi-totalité des propriétés de 

propagation des modes purs TE et TM. Ces modes hybrides sont appelés les modes quasi-TE 

et quasi-TM. Dans un guide rectiligne par exemple, si l'on maintient une polarisation nette 

pour le faisceau injecté à l'entrée du guide - et qui satisfasse la condition d'injection avec un 

angle faible - on peut espérer retrouver la même polarisation du mode à la sortie du guide.  

Par contre, dans un guide courbé formant un résonateur, les réflexions multiples sur les 

quatre parois du guide provoquent des conversions entre modes quasi-TE et quasi-TM et il 

devient impossible  de déterminer la polarisation d'un mode guidé dans le résonateur à un 

point de sa surface et à un moment donné. On peut souligner le travail d’A. Melloni qui a 

calculé, par la théorie des modes couplés, la conversion TE-TM d’un mode fondamental 

guidé dans un microrésonateur planaire(140). Par conséquent, il devient impossible 

d’affirmer qu'à partir d'une analyse en polarisation TE et en polarisation TM des décalages 

spectraux induits par un changement de conformation du PNIPAM, de remonter à 

l'interaction entre l'onde évanescente polarisée TE ou TM et les dipôles moléculaires des 

molécules de PNIPAM, immobilisées sur la surface du résonateur, afin d'obtenir une analyse 

de changement de conformation moléculaire. 

Cependant, l’observation croisée de l’intensité des polarisations TE et TM avant et après la 

mise en place du microrésonateur sur le banc optique montre que la conversion de 

polarisation induit par le microrésonateur est faible dans notre cas. 
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La réalisation d’une nouvelle géométrie de microrésonateurs, ne présentant qu’une 

seule surface en contact avec l’analyte, a donc permis d’observer un changement de 

conformation d’une molécule thermosensible, en l’occurrence le PNIPAM. Cependant, 

l’interprétation de ces premiers résultats n’est pas évidente, notamment du fait que la 

polarisation n’est pas parfaitement conservée lors de la propagation de l’onde optique dans 

le microrésonateur. Il est donc impossible de déterminer l'état de polarisation sur un point 

du guide à cause de la conversion des polarisations TE/TM des modes guidés dans le 

résonateur(140). Cependant, l’observation des polarisations TE et TM avant et après la mise 

en place du microrésonateur sur le banc optique montre que la conversion de polarisation 

induit par le microrésonateur est faible. 
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Conclusion & perspectives  

 

 

 

 

Cette thèse s'inscrit dans le cadre d'un projet de recherche impliquant trois 

laboratoires où les frontières entre disciplines tendent à disparaître : le Laboratoire de 

Photonique Quantique et Moléculaire (LPQM), le Laboratoire de Photophysique et 

Photochimie Supramoléculaires et Macromoléculaires (PPSM) et le Laboratoire de Biologie 

et Pharmacologie Appliquée (LBPA). Depuis le discours précurseur de R. Feynman à 

l'American Physical Society à Caltech (Etats-Unis), l'intérêt d'étudier des phénomènes 

physiques, chimiques ou biologiques à l'échelle de l'infiniment petit ne cesse de croître. 

Cette interdisciplinarité a été une source d'enrichissements dans les domaines de la biologie, 

de la chimie et de la physique, où les attentes et problématiques sont différentes. De 

nombreuses sciences ont dû être abordées : chimie des réactions en surface, optique 

guidée, microfluidique, thermodynamique et thermochimie, instrumentation et 

informatique de programmation, traitement du signal. Depuis le projet initial de créer un 

biocapteur sans marqueurs, de nombreuses problématiques ont été traitées afin d'obtenir 

un instrument de mesure complet et digne d'intérêt pour les physiciens mais également 

pour les chimistes et biologistes, que ce soit pour des applications de capteurs de polluants 

sur le terrain ou pour la recherche fondamentale sur l'étude d'interaction biologiques ou 

chimiques. 

Cette thèse présente les travaux de réalisation d'un capteur optofluidique peu onéreux, 

compact et dont la haute performance en terme de limite de détection, associée à une 

rapidité de réponse de l'instrument de mesure, permet la détection de très faibles 

concentrations d'analytes en solution et l'étude en temps réel de différents phénomènes 

d'accrochage d'analytes sur la surface fonctionnalisée de notre microrésonateur de l'ordre 

de la seconde. Ce capteur présente l'avantage d'être polyvalent et de pouvoir s'adapter à 

différentes expériences de biologie ou chimie, que ce soit dans la mesure spécifique de la 

concentration d’une molécule cible dans un mélange ou dans l'étude de cinétique de 
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réactions moléculaires surfaciques à l’échelle d’une monocouche moléculaire. Ce capteur, 

grâce à une fonctionnalisation, peut être spécifique à un certain analyte. Tout ligand de 

reconnaissance d'un analyte présentant un groupement amine peut théoriquement 

s'accrocher sur la surface préalablement activée du microrésonateur. Cela présume un 

spectre très large d’applications de notre capteur. Les travaux réalisés en ce sens, sont de 

différents ordres :  

  Amélioration de l'instrumentation, du traitement du signal, de la méthodologie de 

mesure pour une diminution des perturbations externes et pour une amélioration de la 

limite de détection 

  Détection d'ions lourds de cadmium, polluant notoire, jusqu'à une décision limite de 

détection de 50 pmol/L dans l'eau déionisée et 500 pmol/L dans l'eau du robinet grâce au 

greffage de 2,2’-((4-Amino-1,2-Phénylène)Bis(Carboxylatoazanédyil))Diacétate sur la surface 

de la cavité optique. 

  Nouvelle architecture du microrésonateur pour étudier le changement de conformation 

d'une molécule thermosensible, le PNIPAM, grâce à l'étude simultanée des polarisations TE 

et TM. 

  Réalisation d'un capteur multiplexé, qui présente la capacité de multiples détections en 

utilisant plusieurs microrésonateurs sur le même substrat. 

 

Les travaux de C. Delezoide ont permis la conception et la réalisation d'un microrésonateur 

de dimensions adaptées à la détection d'analytes en faibles concentrations grâce à 

différentes simulations (en FDTD principalement) et à de nombreuses réalisations de 

prototypages présentant diverses géométries de microrésonateurs. Nous avons montré au 

cours de ce manuscrit, les améliorations réalisées sur le capteur optofluidique, initialement 

réalisé par C. Delezoide, tant d'un point de vue de la conception microfluidique et optique, 

de la méthodologie de traitement de l'information, des applications pour la détection ultra 

précise d'ions lourds de cadmium dans l’eau potable que de la réalisation de montages 

multi-détections pour s’affranchir des perturbations extérieures et de la détection non-

spécifique, à la fois en détection homogène et surfacique. 

 

 Tout d'abord, dans le chapitre 1, nous avons rappelé le principe de fonctionnement 

et les caractéristiques générales des capteurs, en particulier pour les capteurs optiques. 

Nous avons rappelé des notions de base de l'optique guidée et présenté un état de l'art sur 

les performances et les limites actuelles de différents capteurs optiques pour la 

biodétection. Nous avons présenté les avantages des capteurs à base de microrésonateurs 

optiques, et introduit les problématiques liées à ces capteurs. 



A.4 Expériences, résultats et discussion 

241 
 

 Ensuite, dans le chapitre 2, nous avons présenté comment choisir une raie 

transductrice adaptée et optimisée pour la détection. Nous avons vu comment les grandeurs 

spectrales de la raie transductrice sur la réponse optique (facteur de qualité, contraste, 

intervalle spectral libre) révèlent et vont influencer les grandeurs caractéristiques des 

capteurs (détection limite, résolution, étendue de mesure). Cela a abouti à la conception de 

microrésonateurs de facteur de qualité de l'ordre de 20000, avec des résonances et 

caractéristiques adaptées à la détection. Les différentes étapes de fabrication sont décrites 

dans ce chapitre.  

Nous avons également montré les améliorations sur la partie microfluidique du capteur. A 

savoir, la conception et la réalisation d'un canal microfluidique exempt de fuites, de nombre 

de Péclet (grandeur caractérisant le transport de matières dans un fluide) bien supérieur et 

permettant un travail à bas débit volumique du fluide injecté. Cette réduction des débits a 

permis d'améliorer la résolution de mesure, et donc la limite de détection du capteur, ainsi 

qu'une diminution des effets de perturbations externes sur la surface du capteur (pics de 

pression, dissipation visqueuse thermique). De par ses dimensions réduites, la nouvelle 

architecture microfluidique a ouvert la possibilité d'effectuer des opérations de multiplexage 

sans risque de fuites entre deux canaux et, chose absente de la littérature à notre 

connaissance, bénéficiant de canaux à la même résistance hydrodynamique. 

Le chapitre 2 a également mis en avant le travail effectué sur le logiciel de pilotage de 

l'instrument de mesure (optimisation de l'instrumentation pour diminuer les perturbations 

externes de mesure), le traitement du signal (décimation par exemple) et la méthodologie 

de détection (différentes méthodologies de détection ont été comparées avec une 

méthodologie originale aux points d'inflexion). La méthodologie de détection aux points 

d'inflexion bénéficiant de différents traitements (régression linéaire au voisinage des points 

d'inflexion par exemple) a permis un gain tant d'un point de vue d'une amélioration de la 

résolution - donc de la limite de détection (amélioration d'un facteur 3 de notre 

méthodologie sur une détection du décalage spectral au pic de résonance) - que sur une 

amélioration du temps de traitement (amélioration d'un facteur 1000 par rapport à des 

méthodologies de détection par un ajustement mathématique avec une Lorentzienne ou 

physique avec la fonction de transmission des microrésonateurs). Ce double gain, sur deux 

grandeurs normalement antagonistes, est une avancée certaine dans la réalisation d'un 

capteur polyvalent. Autre avantage, cette méthodologie de détection aux points d'inflexion 

peut s’adapter à la mesure du décalage spectral sur une résonance présentant plusieurs 

modes ; alors que les ajustements avec une Lorentzienne et par transmission demandent 

des modèles plus compliqués pour s’adapter à ce type de résonance. Par ailleurs, il a été 

montré que l’utilisation des phases montantes et descendantes du balayage permet de 

diminuer d’un facteur proche de la résolution. 

 

2
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Par ailleurs, toujours dans la même problématique de réaliser un capteur bénéficiant à la 

fois d'une limite de détection élevée et d'un temps de réponse du microrésonateur rapide, 

nous avons comparé les deux méthodes de détection pour un microrésonateur optique, à 

savoir la méthode de détection de variation d'intensité de la raie et celle de variation 

spectrale. En effet, bien que la deuxième méthode ait été initialement adoptée, la première 

méthode, à longueur d'onde fixe, laissait présager un temps de réponse de l'ordre de la 

milliseconde, ouvrant pour ce capteur des applications de détection de phénomènes de 

réactions rapides comme l'étude de la réplication de l'ADN (phénomène de l'ordre de la 

milliseconde). Cependant, ce temps de réponse prometteur est limité par les effets de 

diffusion entre solution à étudier et solution de référence et la limite de détection de cette 

technique est inférieure à la technique de détection par balayage spectral (d'un facteur 1,5).  

 

 Ces améliorations effectuées au chapitre 2 ont permis la détection d'ions cadmium 

jusqu'à une limite de détection de 50 pmol/L en détection surfacique dans l'eau déionisée et 

500 pmol/L dans de l'eau du robinet. Ceci a été présenté dans le chapitre 3. Cette détection 

présage d'une utilisation possible de notre capteur dans l'analyse de l'eau potable. En effet, 

peu de capteurs sont actuellement transportables et précis pour mesurer ces ions lourds, 

polluants notoires de l'eau. Différentes études montrent la toxicité et l'influence de ces ions 

lourds sur différentes maladies et pathologies. Ces capteurs à ions lourds, portables et 

précis, sont donc un enjeu dans l'analyse de l'eau potable. A notre connaissance, aucun 

microrésonateur optique n'a été utilisé pour la détection d'ions lourds. Outre la limite de 

détection élevée obtenue, le ligand de reconnaissance du cadmium utilisé, réalisé par I. 

Leray au PPSM (Laboratoire de Photophysique et Photochimie Supramoléculaires et 

Macromoléculaires de l'ENS Paris-Saclay), a pu être régénéré à de multiples reprises, 

permettant l'établissement d'une courbe d'étalonnage des ions cadmium sur le 

microrésonateur avant son installation sur le terrain. 

 

 D'autre part, la faible longueur d'interaction lumière/matière, c’est-à-dire la faible 

longueur du champ évanescent - créé par l’onde guidée dans le guide d’onde – à la surface 

du guide d’onde, associée à une dimension faible des microrésonateurs (quelques centaines 

de micromètres), a ouvert la possibilité d’utiliser simultanément différents 

microrésonateurs. Ceci a été étudié dans le chapitre 4.  

En détection homogène, l'utilisation simultanée de deux microrésonateurs a permis de 

corriger les perturbations externes sur le signal de mesure (correction de la dérive 

thermique ou de pics de pression dus au flux microfluidique) et d'améliorer la résolution de 

mesure. Cette utilisation simultanée de deux microrésonateurs a également permis 

d'effectuer des analyses rapides, directement sur le logiciel de pilotage de l'instrument de 

mesure. 
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En détection surfacique, des fonctionnalisations différentes sur différents microrésonateurs 

ont ouvert la possibilité de comprendre en détail les mécanismes de réactions sur la surface 

du microrésonateur et d'augmenter la spécificité de notre capteur : le signal provenant d'un 

microrésonateur non fonctionnalisé a été soustrait du signal du microrésonateur 

fonctionnalisé pour ne garder que le signal dû à la molécule cible. 

Par ailleurs, comme les microrésonateurs utilisés dans le multiplexage sont identiques, il est 

également possible de comparer les cinétiques d'accrochage de différents ligands sur la 

même molécule cible (en quantifiant pour chacun des microrésonateurs l'attachement de la 

molécule cible) ainsi que l'efficacité d'accrochage de différents protocoles de 

fonctionnalisation. Ce dernier a été effectué et montre l'importance du catalyseur EDC/NHS 

pour l'attachement entre un ligand possédant un groupement amine et la surface activée du 

microrésonateur en SU-8. 

 

Enfin, nous avons traité dans l’appendice, l'utilisation simultanée des polarisations TE 

et TM pour suivre les changements de conformation d'une molécule thermosensible, le 

PNIPAM, à la surface du microrésonateur. En effet, alors que la lumière n'est capable 

d'exciter les plasmons de surface que dans une seule polarisation (TM), les modes guidés 

circulant dans les microrésonateurs peuvent suivre deux polarisations orthogonales entre 

elles, nommées TE et TM. Cet aspect est un grand avantage pour les microrésonateurs 

optique sur la SPR, afin d'étudier les changements de conformations d'une molécule greffée 

sur la surface du microrésonateur, ce qui pourrait avoir un grand intérêt en biologie. L'étude 

a montré un décalage spectral réversible uniquement visible en polarisation TE à partir de la 

température de changement de conformation du PNIPAM à 32°C. Cependant, les 

conclusions ne sont pas encore bien explicables car les microrésonateurs utilisés, 

résonateurs optiques planaires constitués de guides d'ondes en anneau à 3 dimensions, ne 

permettent pas de déterminer l'état de polarisation sur un point du guide à cause de la 

conversion des polarisations TE-TM des modes guidés dans le résonateur. 

 

Perspectives  

Différentes perspectives de recherches s'offrent à nous. 

La limite de détection élevée, ainsi que le temps de mesure rapide du capteur, permettraient 

de détecter d'autres espèces chimiques toxiques pour l'homme dans l'eau potable 

(détection ultraprécise d'ions lourds de mercure, de plomb, de pesticides comme l'atrazine, 

d’insecticide comme le carbofuran et d’herbicide comme le glyphosate (Roundup)). Toutes 

ces substances présentées sont toxiques en très faibles quantités dans l'eau, ce qui contraint 

les organisations internationales et européennes sur la Santé à préconiser des seuils 

toujours plus faibles de détection. Ces seuils toujours plus faibles de détection incitent à 
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rechercher des nouveaux capteurs toujours plus précis, déployables facilement sur le terrain 

et rapides. 

Une application remarquable du capteur optofluidique serait l'étude de réactions 

endo/exothermiques à la surface du microrésonateur par des mesures calorimétriques 

locales précises (et non volumiques comme c'est généralement le cas). Cette application 

permettrait alors de calculer l'enthalpie de la réaction. Cependant, plusieurs obstacles nous 

empêchent de réaliser ce projet. Lors de la réaction, il nous est impossible, même par des 

mesures multiplexées, de séparer l'effet endo/exothermique de l'effet d'accrochage du 

réactif lors de la réaction à la surface du capteur, ces deux phénomènes étant liés. L'aspect 

surfacique de la détection et la détection à volume non constant nous empêchent 

également de déterminer la masse de réactifs m nécessaire pour calculer l'enthalpie de 

réaction. Toutefois, deux microrésonateurs optiques utilisés simultanément, l'un pour la 

mesure, l'autre pour la référence, nous permettraient de mesurer des changements de 

pression ou de température, tant que l'on étudie la variation d'une seule grandeur physique 

à la fois. 

La mesure par la technique à longueur d'onde fixe a montré ses limites pour suivre des 

réactions rapides sur la surface du microrésonateur malgré un temps de mesure possible de 

l'ordre de la milliseconde. Ces limites sont dues d'une part aux phénomènes de diffusion 

entre solution à étudier et solution de référence, qui ralentissent la mesure, et d'autre part à 

une résolution plus faible qu'en détection par la technique de balayage spectral. Cependant, 

si le phénomène étudié présente un rapport signal sur bruit élevé, nous pouvons nous 

passer d'une résolution de mesure élevée au profit d'un temps de réponse court. L'étude de 

phénomènes ne présentant pas de diffusion, c'est-à-dire l'étude de phénomènes 

biochimiques à flux nul, peuvent être étudiés de façon ultrarapide (de l'ordre de la 

milliseconde). 

Pour s'affranchir complétement des effets de la dérive thermique, sans avoir un système 

complexe de contrôle de la température, il pourrait être également intéressant de choisir 

des polymères moins sensibles à la température que le polymère SU-8.  

Par ailleurs, pour des applications de sécurité du territoire et/ou sécurité des troupes 

militaires, une étude pourrait être menée pour remplacer nos canaux microfluidiques en 

PDMS, poreux aux gaz, par des canaux étanches aux gaz afin de détecter différents gaz 

toxiques comme l'ypérite (gaz moutarde), gaz poivre, gaz sarin et VX (équivalent du gaz sarin 

avec un pouvoir létal multiplié par un facteur 10 et une propagation à la fois dans l'air et 

l'eau). En effet, ces armes chimiques, malgré la signature de la Convention pour l'interdiction 

des armes chimiques à Paris en 1993, continuent d'être utilisées. A titre d'exemple, on peut 

citer notamment l'utilisation par l'Etat Islamique en Irak, durant l'été 2015, de gaz sarin sur 

une trentaine de Peshmergas.  
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D'autre part, diverses mesures multi-détections pourraient être réalisées afin de comparer 

l'efficacité de différents ligands de reconnaissance ou de différents protocoles de 

fonctionnalisation. Ces mesures de multiplexage pourraient également servir pour des 

applications de vérification de la bonne concentration d'une solution par rapport à une 

référence. On peut citer notamment une utilisation possible pour vérifier la concentration 

en urée de solutions AdBlue, solutions qui permettent de transformer 85% des polluants 

d'oxydes d'azotes (NOx) en vapeur d'eau et azote inoffensif dans les systèmes Diesel. 

Enfin, utiliser un laser peu accordable (plus abordable qu'un laser accordable) et fibrer notre 

dispositif de mesure, c'est-à-dire passer de l'optique libre (dans l'air) à de la fibre optique 

pour injecter la lumière dans notre capteur, afin de le rendre plus compact et transportable, 

pourraient être intéressants en vue d'un dépôt de brevet ou d'une industrialisation possible.
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Annexe 

 

 

Annexe 1 

 

Annexe 1. Courbe de transmission obtenues par FTIR du SU-8 seul et du SU-8 avec PABA. Il n’y a pas de différence de pics 
d’absorption entre ces courbes. 
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Annexe 2 

Ecoulement de Poiseuille à deux dimensions 

Le vecteur de vélocité de Poiseuille peut s’exprimer comme : 

0
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          (Eq. A1) 

De l’équation de continuité de masse, nous avons 0)( 



Vdiv
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Où  est la densité volumique, V le vecteur de vélocité. Comme  est constant pour un 

écoulement incompressible, nous avons alors 0)( Vdiv


 et ainsi : 
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    (Eq. A2) 

L’équation de Navier-Stokes, qui gouverne le mouvement du fluide, s’exprime, pour un 

fluide incompressible : 
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En microfluidique, la force de gravité peut être négligée. Si nous ne considérons aucune 

accélération du fluide, le terme 
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En supposant un écoulement de Poiseuille, 
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, L’équation de Navier-Stokes devient 

alors : 
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Des équations Eq. A4 et A5, il apparaît que la pression p est seulement fonction de x. 

En combinant les Eq. A1 et A2, nous remarquons que u est simplement fonction de y. 

L’équation de Navier-Stokes peut alors être simplifié : 0
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 . Cette équation est 

l’équation de Stokes sans les forces de gravité ( Vp


  ). Comme p est seulement 

fonction de x et u simplement de y, nous avons 
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 K où K est une constante. Si on 

suppose que p(0)=P et p(L)=0, nous obtenons alors :  
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Le débit volumique peut être calculé par l’expression
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La résistance hydrodynamique est alors
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Annexe 3 

Justification de l’Equation I 15 
FWHM

Q


 (49,132) 

Cette annexe vise à justifier l’Equation I 15 du chapitre 1 et constitue un résumé d’une partie 

présentée dans le cours de C.-T. Nguyen (49). 

 

Annexe 3 1. Représentation d’un oscillateur harmonique 

Le schéma d'un oscillateur harmonique est représenté sur la figure Annexe 3.1, où m est la 

masse du mobile, k la constante de rappel du ressort et x le déplacement du mobile de la 

position équilibre. Si un frottement s'exerce sur le mouvement du mobile, son oscillation 

harmonique s’amortit. La force de frottement peut s'exprimer par : 

 

où b est une constante de proportionnalité qui dépend de la forme de la masse et du milieu 

dans lequel cet objet se meut et v est la vitesse du mobile. La force totale qui s'exerce sur le 

mobile est alors : 

 

F = F
ressort

 + f
f
 = - kx - bv = - kx - b

dx

dt

æ

è
ç

ö

ø
÷  

Si la force de frottement reste faible, l'oscillation harmonique est faiblement amortie. 

L’équation de mouvement d'un oscillateur faiblement amorti s'exprime alors par : 

2
2
02

d x dx
 + Γ  + ω x = 0

dtdt

 
 
 

 

où  = b/m (son unité est s-1) et 2
0ω  = k/m . La solution de cette équation s'exprime par 

(49) : 

)cos()( 1

)2/(    tAetx t
 

Où x(t) est l’amplitude d’oscillation suivant l’axe x (cf. Annexe 3 2), A et ϕ des constantes 

arbitraires,  un rapport entre une constante de proportionnalité (qui dépend de la forme 

de la masse et du milieu dans lequel cet objet se meut) et le poids de la masse, ω1 la 

fréquence angulaire d’oscillation et t le temps.  

f

dx
f  = - bv = - b

dt
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Annexe 3 2. Représentation d’une oscillation harmonique faiblement amortie 

L'amplitude d'oscillation amortie x(t) est nulle à chaque période T1= 2/1. Pour comprendre 

la signification physique du coefficient , on considère l'aspect énergétique du mouvement 

de l'oscillateur. 

E(t) = E(0) + Wf 

Où E(t) = ½ mv2+ ½ kx2 = Ec(t) + Ep(t) (Ec étant l’énergie cinétique et Ep l’énergie potentielle). 

Wf est le travail de la force de frottement qui dissipe l'énergie emmagasinée dans 

l'oscillateur. Le calcul (49) montre que : 

     tt ekAtktkeAtE   2

1

2

1

22

2

1
)(cos)(sin

2

1
)(   

A l’instant t = 0, l'énergie du système est égale à 2

0
2

1
kAE  et l’on peut donc écrire

teEtE  0)( .  peut alors être considéré comme le coefficient d'amortissement de 

l'énergie emmagasinée dans l'oscillateur amorti, suivant une fonction exponentielle, cf. 

Annexe 3 3 : 

 

 

Annexe 3 3. Variation de l’énergie totale d’un oscillateur faiblement amorti 

Le temps de dissipation de l’énergie de l'oscillateur peut être représenté par le temps 

caractéristique  qui correspond à la durée de vie de l'énergie emmagasinée dans 

l'oscillateur harmonique amorti. Ce temps est le temps nécessaire pour que l'énergie de 

l'oscillateur diminue d’un rapport e-1 = 0,368 par rapport à sa valeur initiale (cf. Annexe 3 3) : 

00 368,0)( EeEE   
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Dans ce cas, nous avons alors . = 1 ou bien  = 1/ .  peut également se définir comme le 

temps d'amortissement ou la constante de temps caractéristique de l'oscillateur. Lorsqu'il 

n'y a pas de frottement, nous avons Γ  0 et   . L'amplitude d'oscillation est alors 

harmonique et est une fonction purement cosinus. 

Le degré d'amortissement de l'énergie emmagasinée dans un oscillateur est souvent 

caractérisé par un paramètre sans dimension Q, appelé le facteur de qualité de l'oscillateur 

qui se définit comme : 

 

Q = 
Energie emmagasinée dans l'oscillateur

Energie dissipée par radian d'oscillation  

L'énergie dissipée par radian d'oscillation représente l'énergie perdue pendant un temps 

d’oscillation de l’oscillateur d’un radian. Pendant une période d'oscillation T1= 2/1, 

l'oscillateur réalise 2 radians oscillations. Le temps pour que l'oscillateur réalise une 

oscillation de 1 radian est alors T1/2 = 1/ω1. Nous observons alors que la définition du 

facteur de qualité d'un oscillateur amorti peut être exprimée sous une autre forme, dans 

laquelle l'énergie dissipée est réalisée non plus pendant un radian d’oscillation mais pendant 

une période d'oscillation T1. Nous avons alors : 

noscillatiorpériodeddissipéepa

eemmaganisé

E

E
Q

'

2

 

Dans le cas d'un faible amortissement, le taux de changement d'énergie dans l'oscillateur 

s'exprime par : 

- Γt
0

dE
 = - ΓE e  = - ΓE

dt  

L'énergie dissipée pendant la courte durée t est une quantité positive: 

dE
ΔE  Δt = ΓEΔt

dt
  

Le temps pour que l'oscillateur réalise une oscillation d’un radian est Δt = 1/ω1 et l'énergie 

dissipée correspondante est ΓE/ ω1. Le facteur de qualité de l'oscillateur est alors : 

01

1

ωωE
Q =  =   

ΓE/ω Γ Γ
  

où ω0 =k/m. 

Pour comprendre la signification physique de  dans cette expression, on peut analyser le 

cas d'une oscillation forcée avec un faible amortissement. La solution de l'équation de 

mouvement de l'oscillateur peut alors avoir la forme  x = Acos ωt + Φ où    
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. 

avec F0 est l’amplitude de la force motrice du mouvement d’oscillation. 

A la résonance ω = ω0, l'amplitude A est maximum et   0
0

0

F
A ω  = 

mω Γ
. 

 

Annexe 3 4. Raie de résonance d’un oscillateur harmonique forcé (légèrement amorti) 

Lorsque l'on analyse l’énergie moyennée dans le temps, nous avons (49) : 
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Lorsque Γ<< ω0 (correspondant au cas d’un faible amortissement), nous avons 

l’approximation :  

          2 2
0 0 0 0 0ω  - ω  = ω  + ω ω  - ω   2ω ω  - ω     

On obtient alors :  
       

2 2 2
0 0 0

2 2 2 22
0 0 0 0

F 2ω F1 1 1
E ω  =  = 

4 m 8 m4ω ω - ω  + ω Γ ω - ω  + Γ/2

   
   
   
   

. 

Cette fonction a la forme d'une Lorentzienne L : 
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ω - ω  + Γ/2
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La valeur maximale de l'amplitude d'oscillation en résonance diminue donc de moitié 

lorsque  
2

2

0

Γ
ω - ω  = 

2

 
 
 

 ou lorsque 0

Γ
ω - ω  =  

2
 .  

Nous observons que 
2

2


   . Le facteur d'amortissement  n'est autre que la 

largeur à mi-hauteur de la raie de résonance. 

Par conséquent, nous avons bien montré que 
FWHM

Q 000 
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Titre : Réalisation d’un capteur optofluidique à champ évanescent à base de microrésonateurs polymères en anneau 

pour la détection ultrasensible d’espèces (bio)chimiques à haute toxicité 

Mots clés : capteur, optofluidique, microrésonateur optique, polymère, détection d’ions lourds, multi-capteurs 

Résumé : La détection d'espèces (bio)chimiques à de 

très faibles concentrations représente un enjeu croissant 

dans les domaines de la santé, de l’environnement et de 

la défense. Un microrésonateur optique en polymère, 

sans marqueurs fluorescents, associé à un canal 

microfluidique, forme un capteur optofluidique, ce qui 

permet la détection d'analytes par interaction entre un 

champ évanescent à la surface du microrésonateur et la 

solution contenant l’espèce à étudier. Cette thèse 

présente la conception et la réalisation de capteurs 

optofluidiques à base de microrésonateurs optiques et de 

circuits microfluidiques en polymères, pour une très 

faible limite de détection et un temps de réponse rapide. 

De très bons résultats ont été obtenus en termes de 

limite de détection de polluants de type ions lourds dans 

l'eau, en abordant le problème sous différents angles : 

conception et réalisation de circuits optiques et 

microfluidiques, optimisation de l’interrogation optique 

du capteur par l’élaboration d’une méthodologie de 

mesure rapide et précise et un traitement du signal 

adéquat, étude des propriétés physico-chimiques des 

surfaces polymères, mise au point d’une instrumentation 

adaptée. Le capteur a permis la détection d'ions 

cadmium 

cadmium, ions hautement toxiques, jusqu'à une décision 

limite de détection de 50 pmol/L dans l'eau déionisée et 

500 pmol/L dans l'eau du robinet grâce à un greffage sur 

la surface du microrésonateur de 2,2’- ((4-Amino-1,2-

Phénylène) Bis (Carboxylatoazanédyil)) Diacétate. Une 

étude de régénération de la surface fonctionnalisée des 

microrésonateurs pour la détection d’ions cadmium a été 

réalisée et ce capteur a pu être régénéré pour plus de 

soixante mesures consécutives. D’autre part, l'analyse 

simultanée de deux polarisations orthogonales entre elles 

TE et TM de la réponse optique du capteur permet 

d’optimiser la sensibilité de mesure. Une étude de mesure 

différentielle consistant à comparer simultanément les 

mesures sur deux microrésonateurs identiques placés 

dans les même conditions physiques, l’un jouant le rôle 

de référence et l’autre étant un capteur spécifique, a 

permis de s’affranchir des différentes perturbations 

externes (pression, température, attachements non 

spécifiques). Ces instruments « multi-capteurs » sont 

également essentiels pour une compréhension détaillée 

des mécanismes de réactions de surface, une évaluation 

de l'efficacité d'accrochage de différents protocoles de 

fonctionnalisation et des mesures en multiplexage. 

 
 

 

Title: Realization of an optofluidic evanescent field sensor based on polymer microring resonators for ultrasensitive 

detection of high toxicity (bio)chemical species 

Keywords: sensor, optofluidic, optical microresonator, polymer, heavy ions detection, multi-sensors 

Abstract: High sensitivity biochemical sensing is a 

concern for health, environment and defense. Thanks to 

the interaction between an analyte and an evanescent 

field at their surface, label-free polymer microring 

resonators, in association with a microfluidic channel, 

form an optofluidic sensor that can be used for 

biosensing. This thesis shows the realization of versatile 

optofluidic sensors based on polymer microring 

resonators combining a high detection limit with a short 

response time. High limit of detection of heavy ions in 

tap water was obtained after a careful optimization of 

the optical and microfluidic designs, signal processing, 

methodology of detection, surface chemistry and 

instrumentation. By functionalizing the resonator 

surface with 2,2’- ((4-Amino-1,2- Phenylene) Bis 

(Carboxylatoazanedyil))Diacetate, we obtained a limit 

of detection of 50 pmol/L in deionized water  

 

and 500 pmol/L in tap water. It should be stressed that the 

functionalized surface of the resonator was regenerated 

more than 60 times, enabling several sensing experiments 

with the same resonator. Besides, we were able to 

optimize the measurement sensitivity by an analysis of 

the orthogonal polarizations TE and TM from the sensor 

optical response. The simultaneous use of at least two 

microresonators in parallel (providing a reference signal 

and allowing multiplexing) enabled us to improve 

measurement accuracy and to compensate the signal from 

various external perturbations such as pressure, 

temperature and non-specific bindings. These “multi-

sensors” are essential for (i) an in-depth understanding of 

surface reaction mechanism, (ii) an evaluation of the 

binding efficiency of different functionalization protocols 

and (iii) a high throughput characterization tool for 

multiple detections of pollutants. 

 

 


