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Introduction Geénérale

INTRODUCTION GENERALE

La plasmonique est I’étude de I’interaction du rayonnement ¢lectromagnétique avec un plasma
d’¢électrons libres[1]. Les plasmons sont des oscillations quantiques plasmatiques qui peuvent se
lier a un photon pour produire une autre quasi-particule connue sous le nom de plasmon-
polariton. Pour des raisons fondamentales[2], les scientifiques s’intéressent a ce domaine depuis
plus d’un siecle, car il leur permet d’expliquer des phénomeénes tels que les anomalies de Wood
en utilisant une physique riche et compliquée[3]. Des expériences dans les années 1980 ont révélé
qu’en allumant une interface métal/diélectrique, une interaction résonnante pouvait étre générée
entre les ondes et les électrons libres de la surface métallique. Au cours des deux dernicres
décennies, les résonances de plasmons de surface, en particulier celles générées au niveau des
nanoparticules métalliques, ont été utilisées pour améliorer les performances d’un large éventail

de composants[1,4].

Les biocapteurs optiques, des dispositifs révolutionnaires a la croisée de la biotechnologie et de
I’optique, sont essentiels dans la détection et I’analyse d’une large gamme de composants
biologiques et chimiques[3]. Ces capteurs optiques, qui utilisent les caractéristiques de la
lumiére, fournissent une méthode sensible, sélective et non invasive de surveillance et de
quantification d’une variété d’analytes, y compris des biomolécules et des composés

chimiques[5].

Les biocapteurs optiques a résonance représentent une avancée significative dans le domaine de
la détection biologique et chimique. Ces dispositifs exploitent des phénomenes de résonance
optique pour détecter avec une grande sensibilité les interactions biomoléculaires. En utilisant
des principes optiques sophistiqués, les biocapteurs a résonance offrent une plateforme puissante
pour la détection en temps réel de divers analytes, tels que les protéines, les acides nucléiques,
les antigénes, et bien d'autres. Leur capacité a fournir des informations précises et en temps réel
les rend indispensables dans des domaines allant de la recherche en biologie et en chimie a la

surveillance environnementale et aux applications médicales[1,6].

La thése vise a explorer la potentialité¢ d'améliorer les performances des biocapteurs optiques a
résonance sur un analyte comme 1’hémoglobine. Cette amélioration repose sur l'utilisation de
modeles mathématiques et programmes de simulation basés sur les méthodes de calcul de
réflectivité (1’intensité de réflexion) telles que la matrice de transfert et le coefficient de Fresnel,
ainsi que l'évolution de champ évanescent avec la variation de parameétres multiples. Les

paramétres multiples que I'on souhaite examiner sont : 1'épaisseur métallique, la longueur d'onde

1
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incidente et la concentration de I’analyte tell que ’hémoglobine, le glucose et d’autres tissus

biologiques (muscles, pancréas,....etc.).

Le premier chapitre de ce document se consacre a une révision des concepts essentiels liés aux
biocapteurs. Dans un premier temps, nous entreprendrons une bréve exploration de la
classification générale des capteurs, puis nous examinerons les techniques de détection
spécifiques employées par les biocapteurs. Enfin, nous nous concentrerons sur la technique des
capteurs de plasmon de surface a résonance (SPR) ainsi que les diverses modalités de couplage

qui les caractérisent.

Dans le second chapitre, nous revisiterons les concepts fondamentaux de I'optique et de la théorie
du plasmon de surface. Notre intérét se portera sur deux aspects complémentaires : tout d'abord,
nous aborderons l'aspect géométrique qui repose sur les principes de réflexion et de réfraction.
Ceci nous permettra d'extraire les coefficients de Fresnel, qui sont essentiels dans la
compréhension des interactions lumineuses. Ensuite, nous nous plongerons dans l'aspect plus
analytique en utilisant les équations de Maxwell pour étudier la propagation des champs
¢lectrique et magnétique, ainsi que celle des ondes évanescentes. Cette démarche nous permettra
d'expliquer de maniére détaillée et mathématique la méthode de la matrice de transfert, un outil

essentiel dans notre analyse.

Dans le troisiéme chapitre, notre attention se tournera vers les propriétés optiques des tissus
biologiques ainsi que l'interaction entre la lumiére et la matiére au sein de ces tissus. Nous
commencerons par examiner de maniére approfondie les caractéristiques optiques des tissus
biologiques, en analysant comment la lumiére interagit avec eux. Par la suite, nous fournirons
une description mathématique détaillée du tissu biologique étudié, en nous concentrant
notamment sur l'hémoglobine. De plus, nous examinerons d'autres exemples de tissus
biologiques pour offrir une perspective plus compléte et nuancée de ces interactions lumiére-

matiere au sein de divers contextes biologiques.

Dans le quatriéme chapitre, nous introduisons un modéle théorique destiné a simuler la réponse
des capteurs. Cette approche numérique nous permet de calculer la réflectivité en faisant varier
plusieurs paramétres, tels que l'indice de réfraction, l'épaisseur, la longueur d'onde et enfin la
concentration. En poursuivant, nous examinons en détail les performances du capteur étudié¢ en
utilisant les résultats de ces simulations. Dans la seconde partie du chapitre, nous explorons

Iimpact du champ électrique sur les performances du biocapteur. Ces simulations nous
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fournissent des informations cruciales sur la mani¢re dont le champ électrique affecte le

fonctionnement du dispositif.

Pour conclure, nous récapitulons les points clés essentiels de cette these. Enfin, nous esquissons
b 2
quelques perspectives qui s'ouvrent a la suite de ce travail, mettant ainsi en lumiére les pistes de

recherche futures dans ce domaine captivant.
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Chapitre 01  : Biocapteurs optiques

1 Introduction

Biocapteurs ; définition

Le terme "biocapteur" a été introduit vers 1975, dans le cadre de I’exploitation des principes des
transducteurs pour la détection directe des biomolécules sur les surfaces. Actuellement,
I’exemple le plus important d’un biocapteur est le capteur de glucose, qui signale la concentration
de glucose comme signal électronique, par exemple basé sur un processus enzymatique
sélectif[ 1]. Selon la définition actuelle, dans les biocapteurs, I’¢lément de reconnaissance (ligand)
du détecteur ou de I’analyte devrait provenir d’une biologie.

Les biocapteurs sont des dispositifs analytiques composés d'un élément biologique (tissus,
microorganismes, organelles, récepteurs cellulaires, enzymes, anticorps) et d'un transducteur
physicochimique[2]. L'interaction spécifique entre la substance a analyser et le matériel
biologique produit une modification physico-chimique détectée par le transducteur[3]. Le
transducteur produit alors un signal électronique analogique proportionnellement a la quantité

(concentration) d'un analyte particulier ou d'un groupe d'analyte[2].
1.1 Classification des capteurs

La classification des capteurs se fait généralement (Figure.1.1) selon la quantité physique
(substance) ou bien de I’analyte a mesurer, comme (1) la source d’énergie (capteurs actifs et
passifs), (2) le contact physique (capteurs de contact et sans contact), (3) la comparabilité
(capteurs absolus et relatifs), (4) capteurs analogiques et numériques et (5) détection de signaux

(physiques, chimiques, thermiques et biologiques)[4].
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Figure.1. 1 Classification des capteurs|5]

1.1.1 Capteurs actifs

Comme les microphones, les thermistances, les jauges de contrainte et les capteurs capacitifs et
inductifs, nécessitent une source d’énergie externe pour fonctionner. Ces capteurs sont appelés

capteurs paramétriques (la sortie est une fonction du parametre).
1.1.2 Capteurs passifs

Tels que les thermocouples, les capteurs piézoélectriques et les photodiodes, générent des
signaux mais ne nécessitent pas d’énergie externe. Ces capteurs sont appelés capteurs auto-

générateurs[6].
1.1.3 Capteurs de contact et sans contact

Les capteurs de contact, comme les capteurs de température, nécessitent un contact physique
avec un stimulus, alors que les capteurs sans contact, comme les capteurs optiques et magnétiques

et les thermomeétres infrarouges, ne le font pas[6].
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1.1.4 Capteurs absolus et relatifs :

Les capteurs absolus répondent a un stimulus sur une échelle absolue, comme la thermistance et
la jauge de contrainte. Les capteurs relatifs détectent les stimuli par rapport a une référence fixe
ou variable, comme un thermocouple qui mesure la différence de température et la pression par

rapport a la pression atmosphérique.
1.1.5 Capteurs analogiques et numériques :

Un capteur analogique convertit une quantité physique mesurée en une forme analogique
(continue dans le temps). Cette catégorie de capteurs analogiques comprend les thermocouples,
les détecteurs de température de résistance (RTD) et les jauges de contrainte. Un capteur
numérique produit une impulsion comme sortie. Les encodeurs sont un type de capteur

numérique.
1.1.6 Détection des signaux :

Les capteurs sont classés en quatre types selon la facon dont ils détectent les signaux : physique,

chimique, thermique et biologique.
1.1.6.1 Capteurs physiques :

Ils mesurent une quantité physique et la transforment en un signal que [’utilisateur peut
reconnaitre. Les changements environnementaux tels que la force, 1’accélération, le débit, la

masse, le volume, la densité et la pression peuvent étre détectés par ces capteurs.

Les capteurs physiques ont été largement utilisés dans les applications biomédicales, en
particulier avec I’avancement de la technologie des systémes micro-¢électromécaniques (MEMS)
pour développer des capteurs plus précis et compacts, ainsi que le développement de nouvelles

technologies de mesure.
1.1.6.2 Capteurs chimiques :

Sont définis comme "un dispositif qui convertit I’information chimique en un signal analytique
utile allant de la concentration d’un composant d’échantillon particulier a I’analyse de

composition totale" par I’Union internationale de chimie pure et appliquée (UICPA).

Un capteur chimique est utilisé pour mesurer I’activité optique ou la concentration d’une espece

chimique dans la phase gazeuse ou liquide. Ils sont également utilisés pour surveiller la pollution
7
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de I’environnement, 1’analyse des aliments et des drogues et la surveillance des composés

organophosphorés. Ils peuvent également étre utilisés pour établir des diagnostics cliniques.
1.1.6.3 Capteurs thermiques :

Sont des dispositifs qui mesurent la température d’un environnement et convertissent les données
d’entrée en données é€lectroniques afin d’enregistrer ou de surveiller les changements de
température. Thermocouples, thermistors, et les détecteurs de température de résistance (RTD)

sont des exemples de capteurs de température.
1.1.6.4 Capteurs biologiques :

Ils surveillent les processus biomoléculaires comme les interactions anticorps antigenes, les
interactions des enzymes et les interactions acide désoxyribonucléique (ADN), ou les processus

de communication cellulaire, les capteurs biologiques sont appelés biocapteurs.
1.2  Biocapteurs

Suite au développement novateur du premier biocapteur pour les tests de glucose par les
pionniers Lyon et Clark en 1962, la demande a augmenté dans les domaines de la médecine et
de la nanotechnologie. Les chercheurs se concentrent sur le développement de techniques plus
rapides qui doivent étre conviviales et rentables[7]. On suppose que ces critéres sont remplis par
les nouvelles technologies de biocapteurs qui nécessitent la fabrication de la chimie, de la

nanotechnologie, la physique et des sciences biologiques[7].

Les biocapteurs sont des instruments analytiques qui comprennent un élément de détection
biologique. Ils utilisent la sensibilité et la spécificité exquises de la biologie en conjonction avec
des transducteurs physicochimiques pour fournir des mesures bioanalytiques complexes dans des
formats simples et conviviaux[2]. Les applications potentielles comprennent pratiquement toutes
les taches analytiques imaginables, y compris les bilans médicaux, la découverte de
médicaments, la sécurité¢ alimentaire, le controle des processus et la surveillance

environnementale, ainsi que les applications de défense et de sécurité[2][4].

Divers types de biocapteurs sont disponibles, comme les biocapteurs a base cellulaire ou
microbienne, a base enzymatique, électrochimique, capteur immunitaire, protéine, biocapteurs
ou ADN génétiquement codés, a base de tissus, magnétiques, optiques, piézoélectriques et

thermiques. Tous ces biocapteurs sont uniques en leur catégorie en termes de fabrication et
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d’application. Le principe de base de toutes les fonctions de ces biocapteurs, cependant, est
I’analyse et la reconnaissance des échantillons, la transduction et I’amplification. Quoi qu’il en
soit, tous ces dispositifs annoncent une nouvelle ére dans le domaine des sciences médicales, et
leur capacité a détecter méme des quantités infimes d’échantillon augmente leur demande jour

apres jour[7].

Selon la méthode de transduction des signaux (Figure 1.2), les biocapteurs sont classés également

optiques, ¢lectrochimiques, thermométriques, piézoélectriques ou magnétiques, électroniques et

acoustiques[4].
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Figure.1. 2 Classification des biocapteurs[4]

1.2.1 Biocapteurs optiques

Le type de biocapteur le plus souvent remarquable est celui des biocapteurs optiques.
L’interaction du champ optique avec un €¢lément de bio-reconnaissance est utilisée pour effectuer
la détection optique. La bio-détection optique sans étiquette et basée sur étiquette sont les deux
grandes catégories de bio-détection optique. Le signal détecté en mode sans étiquette est généré

directement par I’interaction du matériau analysé avec le transducteur[8].

Le principal objectif d’un biocapteur optique est de générer un signal proportionnel a la

concentration d’une substance mesurée (analyte)[8,9].

Le résultat final de tout capteur optique doit étre un changement de propriété optique causé par
I’interaction de 1’élément de reconnaissance avec la cible, ces changements peuvent étre dus a la
formation d’un produit fluorescent ou luminescent, association de molécules pour la fluorescence

ou la trempe, ou modification de I’indice de réfraction ou du spectre d’absorption[10].
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Figure.1. 3 la méthode de transduction des signaux[11]

Le biocapteur optique peut utiliser divers matériaux biologiques tels que des enzymes, des
anticorps, des antigenes, des récepteurs, des acides nucléiques, des cellules entieres et des tissus.
La résonance de plasmon de surface (SPR), la fluorescence évanescente des ondes et
I’interférométrie par guide d’onde optique détectent I’interaction de 1’élément de bio-
reconnaissance avec l’analyte en utilisant le champ évanescent prés de la surface du

biocapteur[9][8].
1.2.1.1 Fluorescence de l’onde évanescente

Les méthodes d’analyse optique basées sur la fluorescence sont une partie importante de la
technologie de détection, combinant la sensibilité, la sélectivité et la facilité d’utilisation pour
devenir un puissant outil de transduction de signal lorsqu’il est intégré dans de nouvelles plates-

formes et technologies.

Les biocapteurs fluorescents a ondes évanescentes (EWFB) utilisent la spectroscopie de champ
¢vanescent pour exciter les fluorophores de surface proportionnels a la cible (Figure 1.4). La
détection (EWFB) ne prend que quelques minutes, y compris la régénération de surface, ce qui

rend ces biocapteurs pour la détection continue.

En 1965, I’excitation par onde évanescente a été décrite pour la premiere fois par Hirschfeld[12].
En suite Kronick et Little (1975) ont utilisé pour la premicre fois une excitation d’onde
¢vanescente dans un essai immunologique de fluorescence[13]. La lumiére lancée dans un guide
d’ondes placé dans un milieu diélectrique avec un indice de réfraction inférieur (nonde guidée >
Nmilieu) réfléchira toute la lumicre dans le guide d’ondes lorsque 1’angle d’incidence 0 de la
lumiere entrant dans le guide d’ondes, est supérieur a 1I’angle critique 6. tel que défini par [10]:

0. = sin’? (M) L1

Nonde guidée

10
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Dans la condition de réflectance interne totale (ATR), les coefficients de transmission de Fresnel
pour I’onde électrique transversale et I’onde magnétique transversale ne sont pas nuls. Cela
signifie bien que 1’énergie lumineuse soit totalement réfléchie, un champ électromagnétique

s’étale de I’interface au milieu d’indice inférieur[10,14].

Incubate with

sample
containing
anugen
Sensmg wavegulde Waveguide with

with immobilized antibody/antigen
capture antibody. complex.

Incubate with fluorophore-labeled il signal of

Exwlau‘rorr Signal recovery
¥~— Flucrophore ™ ///\\
% == <
—* Evanescent l %&

zone
Laser duodu Signal racovary
Coupon seclion electro-optics

Condenser lens
Window

Molded optical element

Figure.l. 4 schéma de guide d’ondes et de bio-détection par une sonde a fibre[14]

L’onde évanescente se désintégre exponentiellement avec la distance de la surface, généralement
sur une distance de 100 nm a une longueur d’onde. La profondeur de pénétration (dp) d’un guide
d’onde multimode, définie comme la distance de la surface a laquelle I’intensité du champ est de
1/e de sa valeur a la surface, est fonction des deux indices de réfraction, de ’angle d’incidence

de la lumiére et de la longueur d’onde :

1/
5P = ﬁ [(nonde guidée)2 sin 6 ‘(nmilieu)z] 1.2

La décroissance exponentielle de I’intensit¢ de champ confine efficacement (Figure 1.5:
exemple pour exosome) les signaux optiques transductibles a une distance discréte de la surface
du guide d’ondes, ce qui réduit I’interférence optique ou la contribution des composants a indice

moyen inférieur.
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Figure.l. 5 L’intensité de fluorescence pour la détection d’exosome [15]
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1.2.1.2 Fibre optique bioluminescente (BFO)

Au cours des dernicres décennies, les biocapteurs a fibre optique ont fait I’objet de recherches
poussées en tant qu’instruments pour des techniques de surveillance in situ simples, rapides et
continues. Un biocapteur est un dispositif qui combine une couche de détection bioactive et un
bio-transducteur pour générer un signal de sortie qui contient des informations sur son

environnement immédiat[16].

Les cellules d’immobilisation (figure.1.6), bio-reporteurs bioluminescents, qui produisent la
bioluminescence (BL), c.-a-d. la lumiére émise par les systémes biologiques résultant de
réactions chimiques catalysées par enzyme dans la gamme spectrale visible infra-rouge proche
(de 340 nm a 2 pm), peuvent étre utilisées pour créer un type de couche de détection

bioactive[16], [17].
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Figure. 1.6 Représentation schématique d’un biocapteur a base de fibre optique[17]

Une fibre optique typique a deux parties : noyau (indice de réfraction nl) et revétement (indice
de réfraction n2) (figure.1.6). Pour la propagation de la lumiére a travers la fibre, I’indice de
réfraction du cceur doit étre plus grand que celui du revétement (c.-a-d., nl > n2). La réflexion
interne et la propagation ne se produisent que lorsque la lumiére frappe le cceur et que 1’angle
d’incidence est supérieur a I’angle critique, tel que défini par la loi de Snell[18].

8, = sin’? (n—z) I3

n;
Si deux conditions sont réunies, le champ électromagnétique (EM), qui est décrit par les vecteurs

du champ électrique E et du champ magnétique B, est guidé par une fibre optique avec un rayon

12
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a et un profil d’indice de réfraction n;(r) du noyau de fibre et un indice de réfraction n, du

revétement [18]:

. n(r) > n,,

. 2nn, < B < 2mn4; f constant de propagation.

Les formulaires analytiques pour le champ électrique E et magnétique B ont été utilisés pour
calculer la distribution de puissance de la lumiere de guidage P dans le noyau Po de la fibre

optique et de la gaine non absorbante Pe, telle qu’exprimée dans 1’équation suivante [18].

et
Pe DX 14/, 2
v=2a] (1) L3

Ou a est le rayon du cceur de la fibre et v la fréquence normalisée définie comme
v = (2ma/A).ON L6
ON : ouverture numérique et ], est la fonction de Bessel; m=0,1,2,......

Le coefficient de réflexion R pour I’incident de rayon sur cette interface définie par n, il
détermine une partie de la de puissance rétro-réfléchie Pr. Dans le cas de la fibre optique, R est
corrélé avec les indices de réfraction du noyau et de la gaine. La relation réciproque entre R et

Pr s’exprime par [18]:

Pr = Xh Py = Zn PonlRIZN L7
Ou:h=1,2,....... est nombre de modes, et N le nombre de réflexion.

En général, l'intensit¢ de la bioluminescence (Figure.1.7) produit par les bio-reporteurs
bioluminescents est faible au contact des polluants. Ce fait limite la sensibilité des biocapteurs,
en particulier dans le cas ou un tres petit capteur de fibre optique est utilisé, I’élément de fibre

optique OFE (Figure.1.8) est ’'un des moyens de résoudre ce désavantage[16].

L’immobilisation des cellules de bio-reporteur a I’extrémité la plus large d’un cone de fibre a
amélioré I’efficacité de détection des photons par une augmentation du nombre de sources de

lumiére[16].
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Figure. 1.7 Réponse de temps de l'intensité de la bioluminescence en gel de silice immobilisé sur les
éléments de fibre optiques [16]
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Figure.1. 8 L’élément a fibre optique (FOE) effilé avec couche active et photo de FOE avec micro-
organismes immobilisés dans du gel de silice[18]

1.2.1.3 Guides d’ondes optiques interférométriques

T. Young célebre double-fente expérience a joué un réle critique dans I’acceptation générale de
la théorie de la lumiére ondulatoire. De plus, il a inspiré de nombreux domaines de la physique
allant de I’optique classique a la physique quantique moderne, ce qui nous a permis de mieux
comprendre notre monde. 90 ans plus tard, L.Z. Mach et L.Z. Zehnder ont publié
indépendamment que les faisceaux collimatés d’une source de lumiére peuvent étre appliqués
pour la mesure des changements d’indice de réfraction (Mach, 1892; Zehnder, 1891). Les

interférometres Mach-Zehnder(MZI) et Young (figure.1.9) utilisent la nature ondulatoire de la
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lumiere pour détecter les changements des propriétés optiques d’un échantillon et par conséquent

sont semblables en ce qui concerne leur principe de fonctionnement[19].

B Waveguide
I Cladding ‘ photodatoctor IMAg SENS0r
= Substrate

sonsor surface sonsor surface

umination dlumination

a b
Figure. 1.9 Configuration typique des interferometres a)Mach-Zhender et b)Young)[19]

Il a été démontré que les capteurs MZI (Figure.1.9) peuvent étre utilisés dans une variété de
domaines, y compris les diagnostics au point de service, la surveillance environnementale et la
sécurité. Les progres continus dans la conception, les méthodes de fabrication et les systémes de
matériaux ont conduit a des avancées substantielles des capteurs optiques a guide d’ondes Mach-
Zehnder depuis les premicres démonstrations basées sur les géométries des guides d’onde en
plaque (Heideman et al., 1993) dans les années 1990 jusqu’a I’optimisation des performances de

dispositifs de guidage par fil[20].

Par conséquent, il existe un besoin croissant de techniques sans étiquette qui permettent la
surveillance en temps réel des interactions biomoléculaires sans 1’utilisation d’un marqueur
moléculaire. Les technologies sans étiquette sont utilisées dans les études d’immuno-réaction, la
détection et la quantification des protéines synthétisées, la surveillance de la cinétique
enzymatique des médicaments et le dépistage primaire et secondaire sans étiquette des petits

composés, des anticorps ou des peptides dans la recherche de composants actifs[21].

Le biocapteur interférométrique, comme les capteurs de résonance plasmon de surface ou les
capteurs a coupleur a réseau, est un capteur de champ évanescent sensible aux changements de
la couverture de masse de surface (Figure.1.10). Le cceur du systéme est une puce de capteur

composée d’un guide d’onde optique planaire[21].
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Figure.1.10 Biocapteur a base d’interféromeétre Mach-Zehnder avec source laser organique a semi-
conducteurs intégrée[20]

La partie du champ électromagnétique qui se propage au-dessus du guide d’ondes est appelée
champ évanescent, et il se désintégre de facon exponentielle avec la distance du guide d’ondes.
Le champ évanescent est décrit a I’aide d’un indice de réfraction efficace, qui est défini dans la
relation (I.8) [21]. En raison du contraste élevé des matériaux utilisés, la lumiere se propage par
des guides d’ondes intégrés via une réflexion interne totale. La plate-forme la plus couramment
utilisée est le silicium-sur-isolant (SOI), qui a des modes optiques fortement confondus dans le

noyau de silicium.
— %
Nefr = F L8

L’intensité a la sortie (figure.1.10) peut étre définie comme une fonction sinusoidale basée sur le

décalage de phase accumulé dans la partie bimodale. Comme illustré ci-dessous :

IOllt == Il + 12 +21/1112 COSA(P I 9

ou 4, I, indique les intensités des modes d’ordre fondamental et supérieur, A et est le décalage
de phase entre ces deux modes a une longueur d’onde donnée qui peut s’exprimer comme

suit [19], [21]:
2
Ap = Tn (L1Degrr -LaNegrz) 110

ou A est la longueur d’onde de fonctionnement, L, , sont les longueurs physiques des chemins
optiques et Nggry, sont les indices efficaces des modes d’ordre fondamental et supérieur,
respectivement[19]. Tan que les deux modes se propagent le long du méme trajet optique, le
décalage de phase est causé par la différence des indices effectifs (Figure.1.11). Par conséquent,
une modification de I’indice de réfraction du revétement entraine une variation de 1’indice
efficace des modes de propagation dans une application de biocapteur. La sensibilité du capteur,

en particulier, peut étre définie comme [19], [20]:
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Ou Aqq est la différence de décalage de phase lorsque la détection a lieu, et Anc est le changement

de I’indice de réfraction du revétement.
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Figure.l1. 11 Réponse du biocapteur MZI du guide d’ondes. (a)—(c) Variation temporelle de la puissance
de sortie optique normalisée pour différentes concentrations de streptavidine (0,5 ug/mL a 2,5
ug/M)[22]

1.2.1.4 Spectroscopie d’interférence réflectométrique (RIES)

La RIFS (figurel.12) est une méthode optique basée sur I’interférence des faisceaux lumineux
provenant des surfaces supérieure et inférieure d’un film mince ou d’une structure avec une
nanotopographie bien définie. Les variations de I’amplitude et de la phase de la lumiére polarisée
causées par les changements de 1’indice de réfraction et de 1’épaisseur d’une couche d’analyte
adsorbée déterminent la concentration de 1’analyte. En conséquence, le phénomeéne de liaison des

analytes aboutit 2 un changement du modéle d’interférence dans le domaine de longueur
d’onde[22,23].

Fiber ontic
probe

MA=2ng¢ L ) Nanoporous AAO

Figure.1.12 Schéma du systéme de détection de la puce RIFS[23]
Dans les diagnostics actuels au point d’intervention, ou un dispositif de micro puce est intégré

au systéme, il est essentiel que le systtme de détection soit compatible avec les systemes
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microfluidiques, qu’il fournisse une détection non invasive sans étiquette, une sensibilité et une
sélectivité ultra-¢élevées, temps de réponse rapide, et peut fonctionner avec des volumes nano ou

sous-microlitres[22].

La spectroscopie d’interférence réflectométrique (RIFS), qui satisfait la majorité de ces
parametres, est une approche de détection des biocapteurs tres prometteurs[23]. Il est récemment
¢été utilisé pour la détection de nucléotides simples et d’oligo-nucléotides, et démontré une
résistance remarquable au stress thermique et physique. Pour la détection des agents pathogenes

et des toxines, ces capteurs surpassent les dispositifs conventionnels a écoulement latéral[24].

Cette méthode de détection optique pour les interactions de surface est basée sur I’interférence
de la lumiere blanche aux couches minces transparentes. A chaque interface de couches minces
de différents matériaux a absorption négligeable, le rayonnement est partiellement réfléchi et
transmis. Si la longueur de chemin optique a travers ces couches est inférieure a la longueur
d’onde de cohérence, les différents faisceaux partiels interférent et forment un motif
d’interférence en fonction de la longueur d’onde, de I’épaisseur optique, angle d’incident et
indice de réfraction moyen environnant. La réflectance R est donné dans la situation de

I’incidence perpendiculaire, une couche non absorbante, pour faibles réflectances par :
R= R1+R2 + 21/ Rle Ccos (41‘[11(1/7\) ] ]2

Ou R1,R2 sont les coefficients de Fresnel pour la reflectance, n indice de refration, d epaisseur et

A la longueur d’onde.

L’¢épaisseur optique nd peut étre calculée en utilisant une valeur d’ordre donnée m pour une

position d’un extremum.
nd = — L 13

1.2.1.5 Diffusion Raman améliorée en surface (SERS)

Le phénomeéne d’amplification de surface (La diffusion Raman (SERS)) a été découverte par
Fleischmann en 1974, et elle a été causée par des champs ¢€lectriques €lectrochimiques intenses

a la surface du métal ou le développement d’un complexe molécule-métal[25].

L’énorme signal a été généré par 1’excitation optique d’oscillations collectives d’électrons dans

des structures métalliques de taille nanométrique a la surface. Les études ont révélé que la genese
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de I’augmentation SERS est double et est li¢e aux effets électromagnétiques et chimiques[26],

[27].

Le spectre Raman contient des données sur les ondes ¢électromagnétiques qui frappent
I’échantillon. Lorsqu’un faisceau électromagnétique frappe une molécule, une partie de celle-ci
est répartie dans toutes les directions. La spectroscopie Raman est utilisée pour examiner les
modes vibratoires, rotationnels et autres dans un systeme[28]. Ce type de spectroscopie produit
souvent une empreinte structurelle unique qui peut étre utilisé pour identifier diverses substances,

il est également basé sur la diffusion de la lumiére inélastique (appelé diffusion Raman)[28].

L’utilisation principale de SERS est I’identification moléculaire. En raison de la diffusion
inélastique de la lumicre des molécules matérielles, le spectre Raman peut étre utilisé pour
déterminer le spectre vibratoire et les faibles concentrations des molécules, détection d’une seule

molécule, fournir des informations trés complétes sur la structure moléculaire des matériaux[28].

(a)Raman Speciroscopy

- Excited electronic state
| ! wi?
Increasing [ et o
energy ko b L i i
== (A B - - —~ Virtual excited state
! S | | S {
\ //’ u ht>f - d R I[ll h S'lukes Anti Sfokesv Ground state
Infrare ayleig ! )
*___‘_' . absorption  (elastic Raman eaman
- e scattering) seattering seattering
- /’, =
. Raman

(inelastic scattering)
(b)Surface enhanced Raman Spectroscopy

|

: Localized Surface "‘:}‘;:ﬂ
Flasmon Resonance: '

l Electronic

Cloud

Metal
Sphere

Figure.1. 13 le schéma de la spectroscopie Raman et du phénomene SERS.[29]

L’origine de I’amélioration SERS est causée par la diffusion inélastique des photons qui peuvent
se produire lorsqu’ils interagissent avec les matériaux[25,29]. En raison de cette interaction, les
photons peuvent perdre de I’énergie en faveur d’une molécule qui est promue de 1’état du sol a
son premier état vibratoire excité (Stokes Raman diffusion) ou gagner de I’énergie d’une
molécule qui est promue dans la direction opposée (diffusion Raman anti-Stokes) ; ainsi, les
photons inélastiquement dispersés contiennent des informations sur les modes vibratoires des

matériaux avec lesquels ils interagissent[25].

Le rapport de section entre les bandes anti-Stokes et Stokes du mode vibratoire K-th est 1i¢ au

rapport de population entre le sol et la premiere vibration excitée[25,29].
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-hCVk

0iS = (#)3 o KpT 114

Vo-Vk

Ou / est la constante de Plank, c¢ la vitesse de la lumiére dans le vide, Kz est la constante de
Boltzmann, T la température, vo le nombre d'onde d'excitation laser et v« le décalage Raman du

k-th mode vibrationnel.

Les spectres Raman signalent normalement les bandes de Stokes, en raison de leur intensité
remarquablement plus forte que les bandes anti-Stokes. Le signal Raman généré par un

¢chantillon (désormais destiné a Stokes-Raman) peut s’écrire comme suit[25] :
Praman = KNoyl L 15

Praman est 1’énergie photonique de Raman mesurée par le détecteur, K représente la fraction des
photons qui, une fois émis par les molécules, sont recueillis et convertis en électrons par le
détecteur, N est le nombre de molécules illuminées, ox la section Raman du mode k-th intégré, /

I’intensité laser impactant 1’échantillon[25], [29].

En revanche, les polaritons de surface sont créés a la surface d’une nanostructure métallique par
des oscillations de quasi-particules causées par I’interaction d’électrons de surface métalliques
avec des photons de la lumiére entrante. Les métaux nobles, a savoir I’argent (Ag) et ’or (Au),
affichent des résonances de polaritons de surface dans le visible et le proche infrarouge du

spectre[26].

L’effet SERS sur des surfaces nanostructurées avec I’interface entre le métal et les couches
diélectriques n’est pas associé a « points chauds »; il est causé par la formation de longues
longueur d’onde de polaritons de plasmons surface focalisant le champ électromagnétique pres
de I’interface entre les milieux avec différents signes des parties réelles de la permittivité
di¢lectrique. L’intensité des signaux commence a décroitre a des distances de 30 a 60 nm (1)
selon la longueur d’onde d’excitation laser suivant la relation a titre d’exemple la spectroscopie

Raman exaltée de surface de la figure(1.14) [26]:

I m;‘_i—\W*0,5 L16
d

Ou &4 et em sont la partie réelle des permittivités de diélectrique et métal respectivement, et A la

longueur d’onde du champ électromagnétique d’excitation.
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Figure.1. 14 Spectroscopie Raman exaltée de surface (SERS) appliquée a l'identification d'un cristal de
clinopyroxene[29]

1.2.1.6 Plasmon de surface a résonance (SPR)

Depuis son introduction au début des années 1990, la SPR s’est avérée étre 1'une des technologies
les plus puissantes pour déterminer la spécificité, I’affinité et les parameétres cinétiques lors de la
liaison des macromolécules dans une variété de liaisons, y compris les protéines, protéine-ADN,

enzyme-substrat ou inhibiteur, récepteur-médicament, et ainsi de suite[30].

L’utilisation de biocapteurs de SPR dans la recherche sur les interactions biomoléculaires ne
cesse de croitre. Des données de haute qualit¢ pour déterminer les parameétres cinétiques des
phénoménes d’interaction biomoléculaire peuvent é&tre acquises avec une conception
expérimentale améliorée et des technologies d’analyse de données mises a jour[30]. Les
biocapteurs a base plasmonique, en particulier, sont une technologie de nouvelle génération qui
permet la miniaturisation des biocapteurs, I’augmentation du débit de détection et la réduction
des colts d’exploitation[31]. Les techniques de détection basées sur la résonance des plasmons
de surface (SPR) sont un nouvel outil potentiel pour détecter rapidement les infections avec une
grande sensibilité, et par conséquent, cette technologie a commencé a supplanter d’autres

méthodes de diagnostic classiques[31].
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Figure. 1. 15 Articles de SPR dans PubMed : total plus de 20 000.[1]

De nombreuses recherches ont augmenté¢ le potentiel des capteurs SPR en augmentant 1’efficacité
de la technique (Figure.1.15). Par conséquent, les applications potentielles de la technologie de
PSR se sont ¢largies pour inclure les industries biomédicales, environnementales et industrielles.
La PSR est un outil approprié pour le diagnostic des maladies, la mise au point de médicaments,
la détection d’agents pathogénes d’origine alimentaire, etc., comme cela a été rigoureusement

¢tabli dans la littérature[1][30].

L’utilisation de la SPR pour des raisons biomédicales est impressionnante. Jusqu’a présent, de
nombreux types d’appareils de mesure SPR ont été créés pour surveiller les espéces chimiques

et biologiques en utilisant le principe fondamental de détection SPR[30].

Une détection sans étiquette et non destructive, une sensibilité plus élevée et une limite de
détection plus faible, une rentabilité et une production simple, ainsi que des capacités de
multiplexage et de miniaturisation, conduisent a une faible consommation de réactifs, a un temps
d’analyse court et a des perspectives ouvertes pour des applications de soins, sont tous les

avantages des biocapteurs a base de SPR[32].

Principalement, la résonance de SP est la clé d’une bonne performance dans la fabrication de
capteurs SPR. Une situation de résonance a I’interface d’un métal mince et d’un milieu
di¢lectrique peut étre couplée de fagon optimale par une lumicre p-polarisée d’une certaine
longueur d’onde et d’un certain angle d’incidence. Elle se produit lorsque la valeur du vecteur
d’onde de 1’onde SP est identique a la constante de propagation de la lumiére incidente. Le
vecteur d’onde SP (Bsp) dans une surface de film nanométallique est suggéré dans 1’équation

suivante pour avoir une connaissance approfondie de ce phénomene[33][34].

_ 2_1'[ €méd
Bsp = Re{ 2 /—€m+8d} L 17
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ou A est la longueur d’onde de la lumiére incidente ; tandis que em et &4 sont la valeur de la partie
réelle du métal et de diélectrique moyenne, respectivement. Seuls les matériaux ayant une
constante diélectrique réelle négative et une petite constante diélectrique imaginaire positive
peuvent supporter des plasmons de surface. Les matériaux les plus couramment utilisés sont 1’or
et I’argent, bien que d’autres métaux comme le cuivre et ’aluminium présentent également une
résonance plasmonique[35]. Un autre facteur essentiel est la longueur de propagation (Lx) de
I’onde SP exprimée par la formule suivante[33], [34] :

_lm(ﬂ)yz 118

X7 o €m \E€m+&q

€im la partie imaginaire de permittivité du métal.

Les permittivités réelles du métal €’m et diélectrique €’q ont des signes opposés, et €'m < €’d. la
permittivité des matériaux diélectriques est normalement positive, ce qui implique que la
véritable permittivit¢é du métal est négative. Les métaux présentent également une partie
imaginaire considérable de la permittivité, ce qui fait que la constante de propagation d’un
plasmon de surface a une partie imaginaire non nulle. La partie imaginaire de la constante de
propagation est associée a I’atténuation du plasmon de surface dans le sens de propagation. La

constante de propagation est liée a I’indice efficace ner et 1’atténuation »b comme :

Negr = —RefBsp} b =—=Im{By,} 119

In

Une certaine longueur d’onde dans la génération SP nécessite une configuration spécifique pour
répondre a la constante de propagation de la lumiére incidente a un angle d’incidence spécifié.
La priorité de I’investigation et du changement de la configuration du capteur est déterminée par
le choix de la source lumineuse[34]. Alors que la réponse du biocapteur représente un pic de chut
d’intensité lumineuse indiqué dans la figure ( 1.16).
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Figure.1. 16 Profil de réflectivité de la lumiere due a I’absorption SPR.
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1.2.1.7 Configurations des plasmons de surface a résonance
a. Couplage en prisme

Les coupleurs prismatiques sont le moyen le plus souvent utilisé pour les plasmons de surface
optiquement excitants. Une onde lumineuse traverse un prisme a indice de réfraction élevé et est
enticrement réfléchie a la base du prisme, créant une onde évanescente qui pénétre une mince
couche de métal dans la configuration de Kretschmann de la technique de réflexion totale

atténuée (ATR) comme indiqué dans la figurel. 17[33].

Ty

ol

Prism; n_
Metal film; €,

X Medium; L, B
e —

Figure.1. 17 Excitation SPR par couplage prismatique par la configuration de Kretschmann[33]

La constante de propagation de 1’onde évanescente le long de I’interface peut étre modifiée pour
correspondre a celle du plasmon de surface en ajustant I’angle d’incidence. La condition de

résonance de la configuration du couplage en prisme est décrit par :

ky = Bsp 120
ZTan sin@ = Re{BSp} 121

Les relations de dispersion de 1’excitation SP basée sur le prisme sont illustrées dans la
figure.1.17. On remarque qu’en utilisant un matériau d’indice de réfraction np, la constante de
propagation de la lumiére incidente kx est capable de coupler le vecteur d’onde du plasmon de

surface KSP au point d’intersection représentant 1’état de résonance.
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Figure.1. 18 Relation de dispersion TM incident[34]

b. Couplage par réseau
Une autre méthode pour les plasmons de surface optiquement excitants consiste a utiliser la

diffraction de la lumiere dans un coupleur réseau (Figure.1.19). Un incident d’onde 1égére
provenant du milieu diélectrique sur une grille métallique est utilisé¢ dans cette procédure. Si

I’impulsion de la lumiere diffractée paralléle a la surface du réseau est égale a la constante de

propagation du plasmon de surface, la lumicre diffractée peut s’y coupler[33, 34].

n, . Medium

£, Metal
Figure.1. 19 Excitation SPR par couplage de réseauf34]

Cette description permet de calculer I’angle de diffraction de tout ordre dispersé a partir de la
période du réseau m, de I’angle d’incidence de la lumicre (0), et de la longueur d’onde (1).Le

dépassement de I'ordre n se produit lorsque sin (6m) = £1. Par conséquent, les longueurs d'onde

d'un spectre générant le dépassement d'un ordre diffracté sont données par 1'équation [34]:
122

sin@,, = sin0 +m%
123

nt=_sin0,+1L,m=+1,+2,+3, ...
A
Ou 0 est l'angle d'incidence de la lumiere polarisée p, Om est l'angle de diffraction, A est la

longueur d'onde de lumiére incidente, et A est la période du réseau[34].
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La longueur d’onde du dépassement décrit ci-dessus est appelée longueur d’onde Rayleigh. La

relation entre le vecteur lumineux incident et la configuration de réseau pour 1’état de résonance

peut étre exprimé comme [34] :

nDsin6+m%=i{ %}‘I‘Aneﬂ: 124
MTeD
125

Avec Anegr = Re {AB -}
Ou np est I’indice de refraction de milieu dielectrique et AP le déphasage de la constante de

propagation. Les courbes de dispersion de I’excitation SPR basée sur le coupleur réseau sont

présentées dans la figure.1.20.
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Figure.1. 20 Relation de dispersion de [’excitation SP a base de coupleur de réseau.

¢. Couplage par guide d’onde
Une onde lumineuse dirigée a travers un guide d’onde optique peut également exciter les
plasmons de surface. La figure.1.21 illustre cette méthode. La lumiére se déplace via un guide
d’ondes sous forme de modes guidés. Le champ électromagnétique d’un mode guidé est
concentré dans la couche de guidage d’ondes, et une partie du champ se propage dans le milieu
a indice de réfraction faible entourant la couche de guidage d’ondes comme une onde
¢vanescente. Lorsque la lumicre atteint la partie du guide d’ondes qui contient une couche de

métal, I’onde évanescente excite un plasmon de surface a la bordure extérieure de la couche de

métal[33].
L

Figure.1.21 Couplage de la lumiere a un plasmon de surface par un guide d’onde[34]
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Il est a noter que le SP peut €tre activé lorsque la constante de propagation de I’onde de couplage
dans la direction x, kx est égale au vecteur d’onde SP (Bx). La disposition du guide d’onde
planaire, comme les principes de couple de prismes discutés précédemment, est incapable

d’étudier I’acquisition de I’angle d’incidence[33, 34].

En conséquence, I’approche d’interrogation de longueur d’onde est le seul choix pour la collecte
de signal. Par ailleurs, en supposant que 1I’ouverture numérique de 1’épaisseur du guide d’ondes
(2d) indique le couplage de I’angle d’incidence de 1’onde TM sous le capteur métallique,
I’épaisseur du guide d’ondes (2d) peut étre modifiée pour que 1’ouverture numérique optimale

produise la condition de résonance[34].
A. Les plasmons de surface localisée (LSPR).

LSPR est I’'une des technologies de transduction optique qui utilise le nano-comportement des
particules d’un matériau noble pour générer une surface trés sensible avec une grande précision.
Le terme (LSPR) fait référence a la capacité¢ de certains matériaux a transformer 1’énergie,
principalement a partir des photons en oscillation collective des électrons de bande de
conduction[36]. A la surface des nanoparticules, 1’oscillation par résonance entraine une
augmentation substantielle de 1’absorption, de la diffusion et du champ électromagnétique

(Figure.1.22). L’absorption et la diffusion accrues ont été appliquées a la biocapteur LSPR[35].

Le confinement du champ plasmonique dans une nanoparticule ou une nanostructure métallique
noble est au cceur du LSPR. Le profil d’extinction de la lumiére dans ce confinement LSPR est
entierement déterminé par la matiére de nanoparticules, la taille, la forme, le rapport d’aspect, et

les espaces intermédiaires aux nanoparticules/nanostructures voisines[34].

: v + ! t’
Metal Sphere e

Figure.1. 22 lllustration schématique de LSPR[36]

L’extinction E(A) de la LSPR comme I’accumulation de I’absorption et la diffusion est décrite

par[34, 35]:
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EQ\) = 126

24 2N R3s]3)/2 &
Aln(10) (er+&ep)2+e?

Ou ¢, et g sont les constantes diélectriques du métal réelle et imaginaire respectivement, €p la
constante di¢lectrique de nanoparticule, N est la densité des €lectrons, et & représente le facteur
de forme de la particule, R est le rayon de la particule, A est la longueur d’onde de la lumicre

incidente.

Le facteur de forme & modélise les particules comme une ellipse et est proportionnel a a/b ou a

et b sont les axes mineurs et majeurs respectivement de I’ellipse[35].

Lorsqu’un analyte biologique se fixe a la surface d’une nanoparticule, I’indice de réfraction de
la surface de la nanoparticule change, ce qui entraine le déplacement de la fréquence du pic
LSPR. Ce changement dans la fréquence de LPSR est également influencé par la composition et
la forme de la nanoparticule. L’argent est le plus sensible aux changements de I’indice de
réfraction local parce qu’il a la plus grande constante di¢lectrique réelle négative de tout matériau
plasmonique. De plus, les nanoparticules asymétriques sont plus sensibles aux changements de
la liaison biomoléculaire de surface que les colloides sphériques. La relation suivante décrit le

décalage de la fréquence des LSPR causé par la liaison par adsorbat.

A = S(An) I1-e(§)l 127

ou S est la sensibilité de I’indice de réfraction, An est le changement de I’indice de réfraction
induit par I’adsorbant, d est I’épaisseur de la couche d’adsorbant efficace et /s est la longueur de

désintégration du champ électromagnétique[35].
B. L’imagerie SPR (SPRi)

L’imagerie SPR (également connue sous le nom de "microscopie SPR") étend 1’analyse SPR.
SPRi combine la sensibilité¢ des mesures SPR d’angle d’acquisition avec des capacités d’imagerie
spatiale[37]. SPRi permet d’étudier simultanément de nombreuses interactions sur un ensemble
de molécules congues avec précision. En raison de I’architecture de la puce du capteur dans SPR,
la surface de bio-détection compléte est scannée en temps réel en recueillant la lumiére réfléchie
sur la surface dorée et est visualisée par une caméra CCD haute résolution[8]. Le haut débit, la
sensibilité et la capacité de créer des images de bio-interactions a résolution spatiale ouvrent la
voie a l'utilisation de SPRi en chimie clinique et en médecine pour le dépistage des bio-

marqueurs et des cibles médicinales[38].
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Des capteurs SPR basés sur de nouveaux matériaux sont en cours de développement. Certains
métaux, par exemple, les plates-formes SPR a base de film d’or ou de particules, sont utilisés
pour améliorer la production de particules et la performance plasmonique[9]. Par exemple, les
systémes SPR a base de graphéne présentent de bonnes capacités d’adsorption des analytes, ainsi
qu’'une forte résistance a la corrosion et a la température[29]. Les interactions grapheéne-or
améliorent les performances plasmonique dans les systémes hybrides graphéne/or SPR. Les
capteurs SPR basés sur « Aptamer » auraient une spécificité analytique exceptionnellement
¢levée[39]. Les plates-formes de SPR a structure tridimensionnelle (3D) ont une surface plus
grande que leurs contreparties bidimensionnelles (2D), ce qui augmente le risque que I’analyte

adhere a la plate-forme[31].

Autres avancées analytiques se sont produites en paralléle en couplant diverses techniques (fibre
optique, Raman, fluorescence, luminescence) a la SPR afin d’améliorer la sensibilité. Les progres
futurs engloberont la miniaturisation des instruments aux procédures portatives compatibles avec

I’imagerie et I’analyse par téléphone intelligent[40].
1.2.2 Caractéristiques des biocapteurs SPR

1.2.2.1 Mesure SPR

Il existe quatre méthodes de mesure du signal SPR. La premicre est la modulation d’intensité
(figure.1.23), ou le concept est de détecter le changement d’intensité de la réflectivité a un angle
d’incidence ou une longueur d’onde spécifique[34]. En ce qui concerne le détecteur en réseau,
cette technologie est avantageuse pour obtenir une image a I’aide d’un capteur SPR, également
connu sous le nom d’imagerie SPR (SPRi). L’observation de I’image de contraste dans la zone

de détection de SPRi peut étre montrée en vidéo ou en photos[41].

L’angle d’intervention est le deuxieme procédé. La lumi¢re monochromatique est utilisée comme
source de lumicre dans cette approche pour relier SP, par conséquent, la condition SPR a partir

du milieu IR varié est la contribution de divers angles d’incidence (&)[42].
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Figure. 1. 23 La méthodologie de mesure SPR: principe de modulation d’intensité, angulaire, et de
longueur d’onde. [42]

SPR angulaire (ou angle d’incidence) et I’interrogation de longueur d’onde peuvent différer selon
le type de source lumineuse utilisé pour coupler le SPR. L’approche d’interrogation angulaire est
essentielle lors de I’utilisation de la lumiére monochromatique (longueur d’onde unique), comme
le laser. Dans le cas de la lumiere polychromatique, I’approche d’interrogation de longueur
d’onde est nécessaire pour fixer I’angle d’incidence[42]. La figurel.23 illustre les méthodes

d’interrogation angulaire et de longueur d’onde pour les mesures SPR.

AP

L= AlAg]

Phasa interrogation

-

P a8

Figure.l. 24 La méthodologie de mesure SPR : principe d’interrogation de phase[42].
L’approche d’interrogation de phase est une autre facon d’acquérir des signaux SPR
(figure.1.24). Dans I’instrumentation SPR, il est expressément utilisé pour la source de lumicre
monochromatique cohérente. Toutefois, cette approche nécessite 1’utilisation d’un équipement
de déplacement de phase, comme un amplificateur a verrouillage[43]. En outre, la configuration
optique de cette approche est plus impliquée que les trois autres méthodologies. En raison de
cette limitation, seules quelques recherches ont documenté cette approche pour les capteurs SPR,

en particulier dans les produits commerciaux sur le marché.
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1.2.2.2 Les paramétres de performance du capteur SPR

Plusieurs parameétres indiquent les performances du capteur SPR pendant la mesure et la

détection.
a) Sélectivité

Est un facteur important a considérer lors du choix d’un biorécepteur pour un biocapteur. Un
biorécepteur peut identifier une molécule d’analyte cible spécifique dans un échantillon, y

compris les épices et les impuretés indésirables[44].
b) Stabilité

L’une des caractéristiques les plus importantes dans les applications de biocapteurs qui
nécessitent une surveillance continue est la stabilité. Le degré de sensibilité aux perturbations
environnementales a D'intérieur et a I’extérieur de 1’équipement de bio-détection est défini
comme étant la stabilité. L’affinité du biorécepteur (le niveau de liaison de I’analyte au
biorécepteur) et la dégradation du biorécepteur au fil du temps sont les variables qui déterminent

la stabilité.
c) Linéarité

Linéarité contribue a la précision des résultats mesurés. Plus la linéarité est élevée (ligne droite)

plus la détection de concentration du substrat est élevée.
d) Temps de réponse

Le temps est pris pour obtenir 95 % des résultats.
e) Reproductibilité

Est caractérisée par la précision de rendement similaire lorsque 1’échantillon est mesuré plus
d’une fois et la capacité d’un capteur a générer une valeur moyenne plus proche de la valeur
réelle lorsque 1’échantillon est mesuré a chaque fois. C’est la capacité du biocapteur a produire

des résultats identiques chaque fois que le méme échantillon est mesuré plus d’une fois[45].

31



Chapitre 01 Biocapteurs optiques
f) Sensibilité (S)

La plus petite quantité d’analyte qui peut étre détectée/identifiée avec précision au plus petit pas
et a de faibles concentrations (ng/mL ou fg/mL) pour confirmer la présence de traces d’analyte

dans 1’échantillon.

La proportion du décalage de 1’angle de résonance avec le changement de I’indice de réfraction

de la surface sensible est appelée sensibilité donné par la relation suivante [46,47] :

S = [AB.s/An] 128
Ou AO:¢s c’est le décalage de 1’angle de résonance An et le changement de I’indice de réfraction.

g) Largeur a mi-hauteur maximale (FWHM)

FWHM est un aspect important des performances du capteur SPR puisqu’il est utilisé pour
calculer le facteur de qualité et la précision de détection (Figurel. 25). Elle quantifie la largeur

de la courbe de réflectance au fur et & mesure que ’angle de résonance change et est exprimée

comme suit[46], [47] :
1
FWHM = > (Omax + Omin) 129
h) Figure de mérite (FoM)

FoM est défini comme le rapport de sensibilit¢ a FWHM. Il est souvent appelé le facteur de

qualité, défini mathématiquement par [46], [47]:

FoM = | 5is] = [z 130

i) Précision de détection (DA)
La précision de détection est inversement liée au FWHM. La précision de détection, aussi appelée
rapport signal-bruit (SNR), est donnée comme suit [46], [47]:

1

— 1 31
FWHM

DA = |

Jj) Limite de détection (LoD)

Il mesure le changement de concentration de biomolécule ou d’analyte dans la région de détection
et il est désarmé en tant que rapport de changement dans I’IR (An) avec le décalage de I’angle de

résonance (Abres)[46], [47].
32



Chapitre 01

An
Aeres

LoD=[

x 0. 0010]

Biocapteurs optiques

1 32

Ou 0.001° est un trés petit décalage en minutes autour de la zone de détection.

Reflectivity (R )

nsthns

E'min - -‘] E'max

ﬁBI’ES

Figure.1. 25 Illlustration de courbe SPR : Le décalage de l'angle de résonance et la FWHM sont
également illustrés.[48]

1.2.3 Comparaison des biocapteurs optiques

Récemment, un certain nombre de plates-formes de diagnostic ont été développées pour détecter

les bio-marqueurs, pathogenes (ADN/ARN, glycoprotéines, enzymes, anticorps, etc.) avec les

qualités susmentionnées, telles que la sensibilité, la simplicité et la rentabilité. Les biocapteurs

optiques sont souvent basés sur des plates-formes nano- ou micro-technologiques et ils dépendent

généralement de la production de signaux optiques visuellement détectables. Des signaux de

détection positifs sont produits lorsque les capteurs rencontrent des pathogenes ou des sous-

produits pathogénes. Bien que les mécanismes utilisés pour produire des signaux positifs varient,

le but demeure le méme partout : détection sensible et rapide des pathogeénes infectieux. Le

tableau 1 présente une comparaison entre les biocapteurs optiques en termes d'avantages et

inconvénients.
Applications
. Sans . . . -
Biocapteur e biologiques Avantages inconvénients
étiquette P .
sélectionnées
Difficultés a obtenir la
. . valence de la
haute résolution , ..
molécule de liaison
. ) temporelle, haute 4
Fluorescence Dépistage des toxines, gengibilité, agents [49]
de Ponde Non diagnostics ~ cliniques,  §°imagerie o o
évanescente bio-défense et tests pigcompatibles ot Détection légeérement
alimentaires [49] 4% lente; long;
propriétés non

invasives [50]

application restreinte
(petite molécule)[4]
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Analyse cinétique des
bio-interactions

antigénes dans les
échantillons cliniques,
Protéines dans les

Reproductibilité
¢élevée ; surveillance
simultanée de
multiples

interactions ; valeurs
K4 et K, fournies;

Faible sélectivité
(amélioration) taille
encombrante [52]

SPR Oui échantillons e
) . valeurs cinétiques
biologiques . ,
fournies  également.
51 Plage de
Interactions [51] concentration étroite
Sci e 38
insgil(fli;u[egs] X Grande rapidité¢ de [38]
& reproductibilité [38]
(I;,eosn desGuldes Structure fragile,
optiques Etude des réponses et Faible coit, structure mauvaise répétabilité,
optiqu L. . des processus compacte, bonne interférence  croisée
interférométri  Oui . L .
ues cellulaires Détection robustesse, haute de température et
q de virus [53] sensibilité[54] structure transmissive
[55]
Flexibilit¢ dans la
Réponse des cellules configuration de la
aux agents sonde fibre optique
génotoxiques [56] (en D, en U et perte de Ilumicre
La multi-détection des conique). pendant qu’il voyage
fibre optique génotoxines par réseau a travers la limitation
Bioluminesce de cellules vivantes a sensibilité et de fibre de la bande
nte fourni une sensibilité spécificité élevées de passante des signaux
dans les parties par ces réactions [58]
milliard de gamme. enzymatiques
[57] émettant de la
lumiére.[58]
faible  limite de
détection des
biomolécules [62]
hal,lt.e ., sen51b111.te’, La complexité des
; . spécificité, capacité .
cep s Détection des . populations
Diffusion . . de multiplexage et °, i
protéines cancéreuses ey d’exosome  sécrétées
Raman . . photostabilité [60] .
e Oui et Biomarqueur de diverses sources,
améliorée en (- -
protéique dans . . comme celles isolées
surface peut étre fabriqué par

I’environnement[59]

des techniques
contrdlables [61]

du sang humain, a
gravement limité la
viabilit¢ de cette
approche en tant
qu’outil de diagnostic.
[63]

Tableau 1 comparaison des biocapteurs optiques
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1.2.4 Autre Biocapteurs
1.2.4.1 Biocapteur thermique

Les biocapteurs thermométriques tirent profit d’une propriété fondamentale des réactions
biologiques, a savoir I’absorption ou 1’évolution de la chaleur[64]. La température du milieu de
réaction change en conséquence. Auparavant, le changement de chaleur était directement
surveillé dans les études calorimétriques pour calculer 1’étendue de la réaction (pour la catalyse)

ou la dynamique structurale des biomolécules a 1’état dissous[65].

Cependant, son utilisation dans les biocapteurs a entrainé la mise au point de dispositifs
thermométriques (figure .1.26). Ils mesurent principalement les changements de température
dans le fluide en circulation causés par la réaction d’un substrat approprié¢ avec les molécules

enzymatiques immobilisées[65][66].

Enzyme
pre-column

Aluminium
block

valve Sample Polyurethane-
loop . Foam insulation
\
Peristaltic pump o Metal

1 S | casting

. x.‘q i it i Electrical leads
calumn ; I l 1 “Thermistor
\ “Reference column

Figure. 1. 26 Diagrammes schématiques du biocapteur a base de thermistor enzymatique[4]

Ces biocapteurs ne peuvent détecter que les échantillons solides ou gazeux. Ces capteurs ne
peuvent pas €tre utilisés avec des échantillons liquides. La recherche sur ces biocapteurs dans
des échantillons liquides a été limitée et comprend la détection du glucose, la détection de I’acide
urinaire, la détection de I’insuline et des ¢tudes des systémes vivants comme les cellules
humaines, les cellules animales, les micro-organismes et les tissus. Des recherches sur de

multiples biocapteurs thermiques a analyte utilisant des thermopiles MEMS sont en cours[66].
1.2.4.2 Biocapteur a effet piézoélectrique

La capacité de certains matériaux a générer une charge électrique en réponse a la contrainte
mécanique est appelée ’effet piézoélectrique (Figure.1.27)[67]. Cette propriété est couramment
observée dans les matériaux cristallins ou semi-cristallins, et de nombreux matériaux naturels et

artificiels présentent une variété d’effets piézoélectriques[68].
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Lorsqu’un matériau piézoélectrique est soumis a une contrainte mécanique, la charge positive et
négative se centre dans le déplacement du matériau en raison de 1’alignement des bipolaires dans

ses phases cristallines, résultant en un champ externe[67].

Le type le plus commun de transducteur piézoélectrique utilisé ; la microbalance a cristaux de
quartz classique - une fine plaque de quartz circulaire avec des ¢électrodes métalliques déposées
sur des cOtés opposés ; la partie superposée des €lectrodes définit la surface de détection active.
Les ¢lectrodes en or sont couramment utilisées dans les applications de bio-détection. La
fréquence de résonance de base, qui varie de 5 a 30 MHz, est déterminée par 1’épaisseur de la

plaque de quartz[69].
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Figure. 1. 27 Schémas du biocapteur a effet piézoélectrique[67]

1.2.4.3 Biocapteur électrochimique

Un biocapteur électrochimique (Figure.1.28) est défini par 'UICPA comme un dispositif
autonome et intégré qui utilise un élément de reconnaissance biologique (récepteur biochimique)
en contact spatial direct avec un transducteur électrochimique pour générer des données

analytiques quantitatives ou semi-quantitatives sur un analyte d’intérét[70].

Ampérométrie, potentiométrie, voltamétrie, chronoampérométrie, chronocoulométrie,
transistors a effet de champ, spectroscopie d’impédance électrochimique, résonance de plasmons
de surface électrochimique, ellipsometrie électrochimique, techniques basées sur des guides
d’ondes, I’électrochimie, la combinaison simultanée de I’AFM avec I’électrochimie, et la
microbalance électrochimique a quartz font partie des techniques de détection électrochimique

disponibles[70,68].
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Figure. 1. 28 Schéma du biocapteur conductimétrie(électrochimique)[4]

1.2.4.4 Biocapteur électronique

Le fonctionnement d’un biocapteur électronique est basé sur des transistors a effet de champ
(FETs). Le FET est un dispositif a trois bornes (Figure.1.29) qui utilise un champ électrique pour
controler le courant qui y circule. Ils agissent entre la source d’un semi-conducteur et les bornes
de vidange, dont ’impédance varie a travers la borne de porte. En raison de sa capacité a traduire
directement les interactions entre 1’analyte et la surface du FET, les transducteurs a base de FET

ont re¢u beaucoup d’attention[71].

Lorsqu’un biomolécule se fixe a la surface d’un biorécepteur, le potentiel de surface change. Le
courant entre la source et les bornes de vidange change a mesure que la largeur du canal change.
L’impédance d’entrée ¢levée de ces transducteurs semi-conducteurs est utilisée pour détecter les
changements chimiques des interactions entre les analytes et les bio-récepteurs[72]. Les
biocapteurs a base de FET présentent des avantages par rapport a d’autres technologies de bio-
détection en raison de leur sensibilité élevée et de leur résolution spatiale[73], (Par exemple, le
capteur de glucose FET basé sur ZnO NR utilise la détection de mélange de fréquence CA plutot
que la mesure traditionnelle a trois électrodes en mode CC). Le capteur fabriqué a atteint une

sensibilité élevée de 1,6 mA (um-cm?) 1 avec une limite de détection de 1,0 uM de glucose.

/’_ Potentiostat Vi _\
- —
Countor Roeforanco
Elecetrods = T Electrode
-

Annlylnx____ - ] -

-
i .5

D -3
a2 < /3
Biorcceptor,. -
P

c i i e S el
B0, —, 4 Yos

| Substrate {(p-5i) -
\ Si nanowire _/

Figure.l. 29 Diagrammes schématiques de biocapteur a base de nanofils de silicium (transistor a effet
de champ (FET) D est drainé et S est la source)[72]
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1.2.4.5 Biocapteurs acoustiques

Les biocapteurs acoustiques mesurent les changements dans les caractéristiques physiques d’une
onde acoustique en réponse a I’absorption d’un analyte. En raison de leur capacité a créer et a
transmettre des ondes acoustiques en fonction de la fréquence, les matériaux piézoélectriques

sont largement utilisés pour les capteurs[74].

La fréquence de résonance idéale pour la propagation des ondes acoustiques dépend fortement
de la taille physique et des qualités du cristal piézoélectrique[75]. Les changements de masse
matérielle a la surface du cristal peuvent provoquer des fluctuations observables de la fréquence

de résonance inhérente au cristal[76].

Les dispositifs d’ondes acoustiques en masse (BAW) et d’ondes acoustiques de surface (SAW)
sont les deux types de capteurs acoustiques de bilan massique. Les dispositifs BAW peuvent
transférer une onde acoustique d’une surface cristalline a une autre, tandis que les dispositifs
SAW(figure 1.30) peuvent transmettre une onde acoustique d’une position a une autre le long
d’une seule face cristalline[77]. Le fonctionnement de ces dispositifs en phase gazeuse est bien
compris, mais pas aussi bien en milieu liquide[4]. Le mécanisme piézoélectrique a été développé
pendant de nombreuses années et peut étre utilisé comme alternative pour le processus de
transduction dans les biocapteurs d’affinité si les obstacles de la liaison non spécifique et la

sensibilité insuffisante sont surmontés[74].
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Figure.1.30 Biocapteur a ondes acoustiques de surface (SAW)

1.3 Conclusion

Dans ce chapitre, un examen approfondi des nombreux types de biocapteurs a montré 1’une de
leurs caractéristiques les plus importantes : 1’adaptabilité. Les biocapteurs offrent un large
éventail d’applications, ce qui explique la passion et 1’attention particuliére dont ils font preuve
depuis la fin des années 1980, en raison des enjeux ¢conomiques ¢éleves.
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Plusieurs types de biocapteurs ont été produits, et nous avons détaillé les trois catégories de base
de capteurs SPR qui composent la famille des biocapteurs optiques. Bien que ces biocapteurs
soient largement utilisés, leurs colits varient considérablement en fonction des spécificités de
chaque approche, de la complexité des expériences, de I’objectif visé, du volume des analyses et
de leur conception.

Malgré leur invention récente, les biocapteurs optiques sont aujourd’hui largement utilisés dans
I’industrie. En effet, des systémes basés sur la mesure de fluorescence (comme ELISA) ou la
résonance plasmonique de surface (comme Biacore) sont apparus comme des outils privilégiés
pour mesurer toute interaction biomoléculaire en temps réel. La tendance actuelle est de créer de
minuscules biocapteurs portables multiparamétres. Ces nouveaux critéres sont remplis par les
fibres optiques, et un transfert technologique a été effectué pour convertir les biocapteurs
optiques en fibres optiques.
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Chapitre 02 : Théorie des plasmons de surface

2. Introduction

Malgré notre conviction en la suffisance de notre compréhension de la lumicre pour expliquer
les phénomenes quotidiens, il est important de reconnaitre que la nature de la lumiére transcende
la simple perception. La lumiére peut étre conceptualisée comme une entité se déplacant sous
forme de particules dans certaines situations, mais elle peut tout aussi bien étre appréhendée
comme un phénomene ondulatoire[1]. La véritable description de la lumiére, cependant, se situe
dans une fusion subtile des concepts d'ondes et de particules, ce qui ameéne souvent a la

caractériser comme un 'wavicle', une particule dépourvue de masse au repos[2][3].

Le spectre ¢électromagnétique décrit I’évolution des champs €lectriques et magnétiques combinés
émanant d’une charge électrique positive ou négative dans un mouvement oscillatoire, le spectre
¢lectromagnétique s’étend bien au-dela de notre perception quotidienne, et va des rayons
cosmiques de trés haute énergie aux rayons X, a la lumiére ultraviolette, a la lumiére visible, au
rayonnement infrarouge (proche, moyen et lointain), au rayonnement micro-ondes, les ondes de

télévision et, a ’autre extréme, les ondes radio a faible énergie[4].

La physique des plasmons de surface se propageant sur une interface métal/diélectrique a été
largement étudiée, et ses caractéristiques fondamentales ont été montrées en bon accord avec les
notions théoriques basées sur la théorie de Maxwell de la formulation de plasma de
I’¢électromagnétisme[5]. Les physiciens ont largement utilis¢é ces phénomenes dans leurs
recherches sur les caractéristiques des surfaces et des films minces. L’intérét actuel pour les
revétements de surface minces provient en partie des applications élargies aux dispositifs a

couche mince, en particulier des percées dans les capteurs de biocapteurs[6].

Les plasmons de surface sont dérivés de la formulation plasmatique de la théorie de Maxwell,
dans laquelle les €lectrons libres d’un métal (ou d’un gaz électron conducteur) sont considérés
comme un liquide a haute densité (plasma)[7]. Les oscillations plasmatiques dans les métaux
sont des excitations longitudinales collectives du plasma d’¢lectrons conducteurs, tandis que les
plasmons sont des quanta d’oscillation de charge-densité. De telles oscillations peuvent exister
dans le matériau en masse et peuvent également étre confinées sur une interface entre une surface
métallique et une surface diélectrique, se propageant sous forme d’ondes le long du contact. Dans

ce dernier scénario, ils sont appelés plasmons de surface (SP) ou polaritons de surface (SP)[8].
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2.1  La théorie de plasmon-diélectrique

Les fluctuations de densité des électrons qui se propagent produisent une onde électromagnétique
de surface qui se propage le long de I’interface plan entre le métal/milieu diélectrique, avec le
champ électrique normal a I’interface et décroissant exponentiellement avec la distance de
pénétration de I’interface[9]. Ces propriétés de champ électromagnétique sont les mémes que
celles qui décrivent les ondes de surface guidées (aussi appelées ondes €vanescentes) créées
optiquement dans des circonstances de réflexion interne totale, lorsque toute la lumiére incidente
est réfléchie a la frontiere de I’incident et du milieu émergent[10]. Les champs électriques et
magnétiques, cependant, ne se terminent pas soudainement a la fronticre dans de telles
conditions. Ils parcourent plutdt une courte distance dans le milieu émergent sous forme d’onde
de surface[8]. Bien que la présence d’ondes ¢lectromagnétiques de surface guidées ait été
théoriquement prévue a partir des équations de Maxwell et explorée tout au long de la premicre
décennie du XXe siecle, elles n’ont pas piqué I’'intérét des expérimentateurs jusqu’en 1960,
lorsque le nom "plasmon de surface" a été inventé. Cela est dii en partie au développement des
technologies de stimulation visuelle et de détection des ondes électromagnétiques li¢es a la

surface[8], [11].
2.1.1 Les équations de Maxwell

Les équations de Maxwell sont décrites[10]

divD = p 111
divB =0 12
rotE = _2 13
at
rotH = J + 52 14

Ou E est le champ électrique, D est le déplacement électrique, B est ’induction magnétique et H

est le champ magnétique et J la densité de courant.
2.1.2 Réponse optique linéaire

En surface, I’action du rayonnement électromagnétique sur la matic¢re peut étre décrite par la
réponse diélectrique et magnétique du matériau en termes de polarisation diélectrique (P) et de
magnétisation (M), respectivement. En milieu linéaire, c.-a-d. lorsque I’intensit¢ du champ
¢lectrique est faible, la polarisation diélectrique (P) repose sur le champ électrique linéairement.

C’est-a-dire [12]:

P =y, E 115
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Ou g, est la permittivité dans le vide et ye est la susceptibilité €lectrique. Dans le cas des
matériaux diélectriques, ye mesure combien il est simple de polariser les molécules du matériau.

Il indique combien il est simple de créer un dipdle électrique dans les molécules du matériau.

De méme, la magnétisation (M) de ces matériaux est liée linéairement au champ magnétique,

comme indiqué ci-dessous[13].

M=y, H 116

Ou ym est la susceptibilité magnétique du milieu linéaire, qui quantifie la simplicité d’introduire
un moment magnétique dans les molécules du matériau. Le déplacement di¢lectrique et le champ
magnétique dans le matériau dans ce cas sont connectés au champ électrique et a 1’induction

magnétique, respectivement, comme indiqué ci-dessous [13][11].

D = e¢yE 17
B = uu,H 118
ou & et u caractériser la réponse électrique et magnétique du matériau en termes de leur

dépendance a ye et ym , respectivement ; c’est-a-dire[13] :

e=¢g(1+ xe) 119
p=po(1+ xm) 110

Par conséquent, les équations de Maxwell dans les milieux linéaires peuvent étre écrites comme

V.E=p il

V.B=0 iz

vVxE=-2 113
at

V xB=pus2 1114

Dans le systéme internationale des unités MKSA, Le champ électrique E (Vm™) et le champ
magnétique H (Am™) sont liés au déplacement électrique (ou densité de flux diélectrique ou
densité de flux électrique) D (Cm) et 4 la densité de flux magnétique (ou induction magnétique)

B (T : tesla=NA"'m™).

€ et o sont la constante diélectrique (sans dimension) et la permittivité électrique de I’espace libre

£0-8.854187817 X102 Fm™! (= CV''m™)], respectivement.
P

L et po sont respectivement perméabilité magnétique (sans dimension) et perméabilité

magnétique de I’espace libre (4n 10”7 NA2)[14].

Pour la relation entre la densité du courant J et le champ ¢électrique E, nous utiliserons la loi

d’Ohm microscopique.
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J] =oE 115
Ou o la constructivité est mesurée en siemens par métre (S.m™")

2.1.3 L’équation d’onde

Les équations (I1.13) a (II. 14) sont un ensemble li¢ d’équations aux dérivées partielles linéaires
de premier ordre de E et B. Lorsque ce systeme est découplé, deux €quations différentielles
linéaires de second ordre distinctes émergent. Ces équations identiques (une pour E et une pour
B) relient la seconde dérivée spatiale partielle des champs a son second dérivé temporel partiel

de la maniére suivante[15] :

rotE = —,u/,to(;—I: 1116
Et des équations (I1.4), (IL.5) et (I1.7)

rotH = oE + ey > 17

Si on applique le produit vectoriel sur 1’équation (I1.16) ainsi que la dérivée partielle sur

I’équation (I1.17)

i J k I L J k '
VXVXE = R g > - -
XV XE=rot ox oy oz| " 0x ay 0z
E. E. E 0B, 0By 0By 0E, 0By 0E
x y z
ay 0z 0z dx x dy

_ [0%E, 0%E, aZEZ+aZEZ L 0*E, 0%E, 62EZ+02Ey
~oxay ayz 022 ' oxaz| 7’| oxz " axay a9zdy ' 022
|0 _0%E, 0%, 0%,
dxdy 0dx? 0y? 0yoz

.0 (0E, OE, OFE, .0 (0E, OE, OE, d (0E, OE, OE,
_la<6x+ay+az +]@ 6x+0y+(')z +k& 6x+0y+62

—'ad'E+'ad'E+kad'E iV2E, —jV2E, — kV2E
= io_div jay iv 5, AIVE —1V°E, —JV'E, 2

= grad(divE) — V?E 1118
Si on pose p = 0 et divE=0 donc on trouve

0%E

2p — JE a3
VSE = oup, py + UpoEEy Py 1119
Et de la méme méthode on trouve

2y = oH oH
VeH = oup, y + UloEEy 2 1120
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Le deusieme terme de I’équation (II.19) est un terme d’amortissement qui dépend de la
conductivité du milieu : ’onde est donc atténuée c’est-"a-dire que la lumiére est absorbée dans

un milieu conducteur.

On chercher une solution de 1’"equation (II.19) sous forme d’une onde plane progressive

suivant X avec une vitesse complexe v pour tenir compte du terme d’amortissement :
Dans le cas ou le champ ¢lectrique forme une onde plane il s’écrit comme :

E = Egekm—«0 1121
Ou Eo est le vecteur de polarisation et k le vecteur d’onde est dans la direction de la propagation

de I’onde et la magnitude est donnée par 1’équation ( I11.19).

k? = iopupow + pugegow? 1122
Danslevidee=1,u=1,0=0,c/v =A, k=2n/A = w®/cdonc

c = 1/”60#0 1123
L’indice optique complexe 7 peut étre donné par

i=n + ik 1124

Ou n et x sont la partie réelle et imaginaire de 1’indice optique complexe, respectivement

E(Z, t) — Eoe(kz—a)t) — Eoe—sz/ce(nwz/(c—a)t)) 1125
_2(sz)

1(z) x E*E = |Egl?e™ ¢ =l,e™% 1126

Le coeftficient d’adsorption a = ZkTw = % 1T 27

fi2 = k2c?/w? = pe + i & 1128
Eow

i = € = g, +ie, 1129

g =n? —k? 11 30

&, = 2nk 1131

& est la constante di¢lectrique complexe, €1 et €2 sont la partie réelle et imaginaire de la constante

di¢lectrique complexe, respectivement.

Si nous prenons la divergence de I’onde plane électrique déposée.

divE = (i—+ i% + i) (Eoxl + EoyJ + Eg k) ety hsz=ot) 1132
= i(kyEox + kyEoy + kzEo,) = ikE, 1733
=L -9 1134

€&
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Alors on peut trouver que le champ électrique est une onde transversale, c.-a-d. que. k L Ej et
la densité de flux magnétique B est écrite comme :

B = X B0 itkr-wn) 1135

w

Alors la densité du flux magnétique sera satisfait 1’équation (II 3), parce que

roth—Z—fzikxE 1136

On peut trouver que dans le vide

ol _ o _ _Ho® _ |to 1137

|Bol k W,/ Eolo €0

2.1.3.1 Conditions limites a une interface entre différents milieux

En outre la propagation des ondes électromagnétiques a travers la maticre, cette ¢tude porte
principalement sur les conséquences qui se produisent lorsqu’une onde électromagnétique
traverse une discontinuité dans le matériel de propagation. Lorsqu’elle entre en contact avec une
interface entre deux supports, une partie de 1’énergie associée a 1’onde incidente est réfléchie
hors de I’interface, et le reste est transmis par I’interface, résultant en ondes réfléchies et
transmises[16]. Nous avons affaire a un probléme de conditions limites lorsque nous résolvons
le probléme des amplitudes relatives des ondes réfléchies et transmises a 1’onde incidente. Les
¢quations de Maxwell contrlent la relation entre les amplitudes réfléchies et transmises et

I’amplitude incidente[10].

Considérons pour les ondes monochromatiques de plan N a la frontiére plane entre deux milieux
isotropes homogeénes 1 et 2. L’onde incidente frappe 1’interface en milieu 1, résultant en une onde
réfléchie de retour au milieu 1 et une onde transmise au milieu 2. Les exigences limites générales

sont les suivantes[10] [17]:

& ET = &,E3 11 38
B =Bi 1139
E! =E) 11 40
L pl _1pl

--Bj = --B} 141

Les symboles L et | signifient les composants perpendiculaires et paralleles du champ a
I’interface, respectivement, tandis que I’indice spécifie le milieu de propagation. Dans ce cas les
champs avec I’indice 1 représentent la superposition des ondes incidente (E;) et réfléchies (E),
tandis que les champs avec ’indice 2 représentent 1’onde transmise (E¢). Les conditions limites

peuvent alors étre formulées comme suit[17] :
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& (E;+E)* = &,E¢ 1142
(B;+B,)* = B 1143
(E+E,) = &,E! 1144
1 1

Z(BiJrBr)u = ZBE 1145

2.1.4 Réflexion et transmission d’ondes P (transverse magnétique TM)

Comme le champ magnétique H est perpendiculaire au plan d’incidence, les ondes P sont aussi

appelées ondes magnétiques transversales (TM).
Ei

Hi

k1 Bi

Et
ot

Ht k2

Figure.2. 1 réflexion et transmission de [’onde P

La figure.2.1 examine la réflexion et la réfraction des ondes P. Tous les vecteurs de champ
¢lectrique sont dans le plan d’incidence, et tous les vecteurs de champ magnétique sont
perpendiculaires au plan d’incidence, ce qui entraine un flux d’énergie positif 0i dans la direction

de propagation. Les quatre conditions limites de cette géométrie sont les suivantes :

&, (E;sin 6; + E,sin 6;) = €, E,sin 0, 1146
E;cos 0; + E,.cos8; = E.cos 0, 1147
&1 &
S(p _E)= |2F 1148
M1( i r) \/; t
En utilisant la loi de Snell n,/n, = sin 6;/sin 6, en réécrivant 1’équation (I1.46), il donne
Ei - ET = Et(gznl/glnz) 1149
On pose
B = (e;ny/1m5) II 50  on obtient
E,—E, = BE, 1151

En utilisant la méme procédure pour 1’équation (I1.47), nous obtenons.
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cos 6;(E; + E,) = E,cos 0, 1152
E;,—E,. =vYE; 1153
Avec y = cos 6;/cos 6; 1I 54

Depuis les équations (I1.49 et I1.51) on trouve

E/JE;=2/(B+7Y) 11 55
E./JE;=(=B+v)2/(B+Y) 1156

Sachant que les coefficients de réflexion et de transmission sont donnés par 7, = E,./E; et

t, = E¢/E; respectivement, et en remplagant Y et £, on obtient

€1M€080t—&xnq c0SO; _ Nqc0sO—n;, cos B

r, = = 1157
p £1Nyc080¢+&,n1 cOS O n1c0s0¢+n;, cos 0
_ 2e1nc050; _ 2n,cos6; 1758
p £1Nyc0S0¢+E31n4 COS B n,co0s0¢+n, cos 6;

2.1.4.1 Réflexion et transmission des ondes S (transverse électriques TE)

Comme le champ électrique E est transversal au plan d’incidence, les ondes S sont aussi appelées
ondes ¢électriques transversales (TE). La figure 2.2 examine la réflexion et la réfraction des ondes
S. Tous les vecteurs de champ électrique sont perpendiculaires au plan d’incidence, et les
vecteurs de champ magnétique sont choisis pour donner un flux d’énergie positive dans la

direction des vecteurs d’onde[10].

Hi

|
|
| Et
|
|
|

Figure.2. 2 .Réflexion et transmission de [’onde S

Par I’application de la quatriéme condition limites on trouve :

(B;sin 6; + B,sinf;) = B;sin 6, 1159
E,+E, =E, 1160
i (—Bjcos 6; + B, cos 6;) = — iBtcos 0; 1161

Si on réécrivant les équations précédentes en fonction de E, on obtient :
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\/?—1 (E;sin 6; + E,sinf;) = —\/?—zEtsin 0; 1162
M1 K2
\/?—1 (E;cos 0; — E, cos ;) = \/?—ZEtcos 0; 1163
H1 H2
& _ |&2 cos 6¢
™ (E;—E,) = . E; w050, 11 64
Ensuite, on va extraire ces équations en fonction de 8 et ¥ ¢a donne :
E; — E. = YBE, 1165
Depuis les équations (I1.60 et 11.65) on obtient
E/E; =2/(1+ By) 1166
E./E;=1—=By/(1+By) 1167

Nous calculons maintenant les coefficients de réflexion et de transmission pour les ondes S en

utilisant la méme procédure que pour les ondes P.

gqnycos0j—eo,nq cos O nqcosf@;—n, cos B¢
rg = : = - 11 68

g1nycos8i+enq cos O nqicos@i+n, cos 6;

281N5c0560; 2n4cos0;
t, = 12€0s0i 1€050; 1169

£1nyc0s0+e,nq cos O n,co0s0;+n, cos B¢

On détermine alors deux grandeurs mesurables, la réflectance R qui est attachée aux coefficients

de Fresnel par les équations :
Ry = |1g)? 1170
2
R, = |r| 171
Ces grandeurs montrent les fractions des intensités totales du faisceau incident par rapport au
faisceau réfléchi et celui transmis pour les polarisations paralléle (P) et perpendiculaire (S).

Parmi les coefficients de Fresnel, rp est le seul qui s’annule pour un angle d’incidence tres

particulier nommé angle de Brewster dans les milieux transparents.
2.1.5 L’incidence de Brewster

Quand une onde incidente polarisée p tombe sur I’interface entre deux milieux transparents,
I’onde réfléchie succombe enti¢rement un angle dit de Brewster (65) et ’onde incidente est
totalement réfractée dans le deuxiéme milieu. Nous pouvons déterminer le pointrp = Rp = 0

en utilisant la condition[18].

n, cos 8; =n, cos 6, 172

—n, cos 8, +n, cos 6; = 0 1173

Si on ¢élimine &, dans 1’eq I1.73 par I’utilisation de loi de Snell dans 1’équation I1.72 on obtient

I’expression de cet angle d’incidence.
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9, = tan™1 (Z—j) 1174

Les coefficients de réflexion de Fresnel rp et rs différent selon I’angle d’incidence. A 1’exception
de ’incidence normale (8; = 0) et de I’incidence de (08; = 7 /2), la réflectance (Rs) de I’onde
S (onde TE) est toujours supérieure a la réflectance (Rp) de I’onde P (onde TM). En outre, lorsque
I’angle d’incidence est suffisant le coefficient de réflexion de Fresnel 7 disparait. La réflectance
de Fresnel pour I’onde p disparait lorsque les vecteurs de propagation de I’onde transmise et

I’onde réfléchie sont mutuellement orthogonales[19].

Lorsqu’une onde plane avec un mélange d’ondes s et p est incident sur I’interface plane entre
deux milieux diélectriques aux angles de Brewster, le rayonnement réfléchi est polarisé
linéairement avec le vecteur de champ électrique perpendiculaire au plan d’incidence. Ce
phénoméne a été utilisé dans de nombreux systémes optiques pour produire des faisceaux
polarisés. L’onde transmise est bien sir principalement polarisée parallelement au plan
d’incidence car I’onde p est totalement transmise. De nombreuses fenétres laser sont alignées a
I’angle de Brewster dans le but de discriminer contre I’onde s et d’assurer 1’oscillation avec p

polarisations[6].
2.1.6 Réflexion totale interne(ITR)

Nous allons maintenant considérer le cas ou I’angle 0t entre I’onde transmise et la surface normale
est de 90 degrés et devrait n, < n,[14]. Pour la réflexion de 1’eau a 1’air a titre d’exemple, on
trouve 8¢ = 48,66°.
sin0f = () sin, = 1 175
2
. np
sinf, = (—) 1176
ni

Dans cette situation ; la lumicre transmise est le long de la direction parall¢le de surface. Alors

que se passe-t-il dans le casou 8 > 6. ?

cos 0, = /1 —sin20, = i\/sin? 0, — 1 = \/(ny/ny)? sin? O¢ — 1 177
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Figure.2. 3. lllustration de la réflexion interne totale. Un incident d’onde sur un milieu
diélectrique avec une constante diélectrique plus grande a un angle supérieur a l’angle
critique, 6> 6c[14].

Alors, I’onde transmise peut tre écrite comme suit :

Et — Toel(ktr—wzt)
— Toei(kt SinB¢x + k¢ cos Orz—wit)

— Toei(ktsin Gtx—wtt)e—kt\/(nl/nz)z sin29¢-1 z

Mywesin Oy —inzwt\/(nl/nz)z sin? 6¢c -1
=X _—i 7
= TOe c e lwet e z 1178

L’intensité de la lumiére transmise a mesure diminue lorsque 1’expression(I1.79) ci-dessous

augmente.

exp (—inywo+/(ny/n3)%sin2 0, — 1 /c)z 179
Comme c/w = A/2r,lalongueur de désintégration est égale a I’ordre de longueur d’onde. Dans
le milieu 2, le vecteur Poynting S est dans la direction z peut étre calculé comme.

1 *
z.(S) = mRe(E X B}).z

1

z.(S) = e Re(E X (E; X k;)").z
1 * *
z.(S) = e Re(ky|E(|> — E;(E¢. kp)").z avec E.k,=0
1
z.(S) = T Re(z.k,|E.|%) 11 80

Comme k,cos6; est une grandeur imaginaire pure on trouve

z(S)=0 1181
En conséquence, le flux d’énergie vers la direction z en milieu 2 est égal a zéro. Cette onde
exponentielle est connue sous le nom d’onde évanescente, et elle est employée dans certaines

spectroscopies d’interface pour identifier des especes dans le champ évanescent[14].
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2.1.7 Changement de phase de réflexion totale interne

Les coefficients bien connus de Fresnel régulent la réflexion de la lumiére polarisée p- et s a
I’interface plane de deux milieux isotropes semi-infinis, homogenes. Lorsque les deux médiums
sont transparents, les décalages de phase causés par une réflexion extérieure ou interne partielle

sont 0 our. Cependant, dans des circonstances de réflexion interne totale (TIR), pour des angles

d’incidence 01 supérieurs a 1’angle critique[20].

Les décalages de phase dp, os et le décalage différentielle 46 = dp — s sont non nuls et sont
donnés par [14], [20]:

tan(dp/2) = D=0~ 1782

cos 6

tan(ss)2) = Y sn?6-1 1183

Ncos 6

tan(A/2) = Y(W)?sin? 6 — 1 I 84

Ncos B tanf

Ou N = (nq/n,) estle rapport d’indice de réfraction du milieu élevé sur I’indice du milieu faible
d’incidence et de réfraction (évanescent)(N > 1), etl/N < 1. En plus du décalage de phase de

réflexion différentielle quantifiableAd, on introduire le décalage de phase moyen sur la réflexion.
Og = (5p —05)/2 1185

D’apres les équations. (I1.82) a (I1.84) et I’identité trigonométrique pour la tangente de la somme

de deux angles, on obtient :

[cos O(N+N~1)/(N)ZsinZ 0 — 1]

[2—(sin2 6)(N2+1] 11 86

tan(o,) =
A partir des équations (I1.85) et (I1.86), nous obtenons également la relation utile suivante entre

dp et 3s

9P\ _ N2 s
tan(z)—N tan(z) 1187
Lorsque le décalage de phase est égal a /2, le décalage de phase différentiel AS est maximal, a
un certain angle 6 déterminé en fonction de N. Tous les décalages de phase augmentent avec une

pente infinie a I’angle critique Oc. La pente limite de la courbe Ad avec un ‘angle incident de

rotation [20]:

d(AS) _ _2VN?-1

(%52, =~ = —2cos b, 188
92(A5) _

(=5 )9=9oo =0 1189
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2.1.8 Les ondes évanescentes

Nous adopterons la méthode de décomposition des champs électromagnétiques en modes triplets
(une partie incidente, partie réfléchie et partie transmise probablement évanescente) proposée
par C.K. Carniglia et L. Mandel[21], les ondes évanescentes comme les autres types d'ondes,

sont principalement définies par leur vecteur d'onde et leur polarisation[21].
2.1.8.1 Le vecteur d'onde

On suppose maintenant deux milieux diélectriques avec des indices de réfraction respectifs n; et
n, avec n, < n,. Sil'on utilise un systéme de référence Oxyz, ou le plan de séparation des deux
milieux correspond au plan Oxy et ou le plan d'incidence est le plan Oxz, les composantes du
vecteur d'onde de la partie transmise d'une onde plane qui est initialement propagée dans le milieu

n, et qui est réfléchie sur le dioptre avec un angle d'incidence 6; sont écrites[22,21] :

k, = (w/c) nysin 6, 1190
ky =0 91
k, = (w/c) (n3 — n?sin?6;) /2 1192

Ainsi, la configuration de 1'onde qui se propage dans n2 varie en fonction de la nature réelle ou
imaginaire de kz. Si 0 < ny sin 8i < n,, alors ce terme est réel, mais il devient complétement
imaginaire lorsque n; sin 8i > n,. Dans ce dernier cas, la lumiére subite une réflexion totale sur
le dioptre et I'onde qui traverse le second milieu est qualifiée d'"évanescente", son amplitude se

décroit exponentiellement en fonction de z suivant I’expression [23] :

E = E,expiCxxtkzz=0) = F oxpkz2) gxpilhx x-wb) 1193

La structure progressive de 1'onde évanescente dans la direction Ox est caractérisée par une
décroissance exponentielle de son amplitude dans la direction Oz. Cette décroissance est a
l'origine de la faible portée de I'onde, qui ne peut étre détectée qu'a une treés courte distance de la
surface de séparation des deux milieux. On définit conventionnellement sa « profondeur de

pénétration ""h’" qui sera déterminé plus tard » dans le second milieu (en I'occurrence I'air) comme

la distance a laquelle son amplitude Etexp(r‘z %) atteint une valeur égale a E,/e[23].
2.1.9 Polarisation d’une onde évanescente

Lorsqu'il s'agit d'une onde transverse électrique (T.E.) évanescente, la polarisation n'a pas de
caractéristique particuliere. En revanche, pour une onde transverse magnétique (T.M.), la
situation est différente. Dans le systéme de référence présenté ci-dessus, le vecteur de polarisation
de l'onde qui arrive sur la surface de séparation des deux milieux s'écrit dans le premier

milieu[24].
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$inc = (—c0s6;,0,5in6;) 1194
La polarisation de l'onde qui se propage dans le second milieu peut étre obtenue a partir de cette

expression en utilisant les lois de Snell-Descartes[23].

&y = (—(1—nisin®6;) */2,0,n, sin 6,) 1195
Sing sin 8; > n,, avec n2=1, et pour le cas d’une onde évanescente, cette expression devient :
&, = —i(n?sin?6; — 1) /2
§om = ¢, =0 1196
¢, =n,sino;

Dans le cas d'une onde transverse magnétique (T.M.), la polarisation de I'onde qui arrive sur la
surface de séparation des deux milieux est rectiligne. En revanche, la polarisation de I'onde
évanescente est elliptique, car les deux composantes de champ électrique Ex et E; du vecteur de
polarisation ont des amplitudes différentes et sont déphasées de n/2. Cette ellipse se situe dans le
plan d'incidence Oxz, contrairement a une onde plane progressive dont I'extrémité du vecteur de
polarisation tourne généralement dans un plan perpendiculaire. De plus, le grand axe de I'ellipse
est supérieur a 1, ce qui est une caractéristique qui n'apparait jamais dans le cas d'une onde

progressive[22].

Il convient de souligner que la connaissance du champ électromagnétique a proximité de la
surface de séparation des deux milieux permet d'étudier le flux d'énergie dans 1'onde évanescente.
En calculant le flux du vecteur de Poynting a cet endroit, on constate que ce flux d'énergie est en

moyenne nul dans la direction Oz, tandis qu'il ne l'est pas le long de la surface de séparation[25].
2.2 Surface métallique

Les métaux comme I'or (Au) et I’argent (Ag) ont été exclusivement utilisées pour l'application
aux matériaux capteurs en raison de leur forte sensibilité aux changements d'indice de réfraction
(RI) dans les milieux environnants. Pour réduire considérablement la limite de détection pour les
analytes de faible poids moléculaire, les nanoparticules métalliques possédant des susceptibilités

RI plus élevées sont trés demandées[26].

Différentes classes de matériaux ont été explorées pour les applications de plasmonique,
notamment les céramiques, les semi-conducteurs et les métaux, en fonction de la plage de
longueurs d'onde souhaitée. Une option prometteuse pour obtenir des matériaux plasmonique a
faible perte dans la plage de longueurs d'onde proche de l'infrarouge (NIR) est de réaliser des
oxydes conducteurs transparents (TCO), tels que I'oxyde de zinc dopé (ZnO) et 'oxyde d'indium
dopé étain (ITO). Les nitrures, tels que le TiN, sont également une option prometteuse pour les

applications NIR. Ces matériaux sont tolérants aux radiations et peuvent étre épitaxialement
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déposés sur des substrats a symétrie cubique, ce qui présente l'avantage d'obtenir des surfaces

ultra-lisses et des films minces stratifiés[27].
2.2.1 Modéles de fonction diélectrique.

Les modgeles de fonction diélectrique sont utilisés pour générer les valeurs d'indice de réfraction
et de coefficient d'absorption des di¢lectriques et des métaux a une longueur d'onde particuliére,
qui seront ensuite utilisées pour caractériser les interactions de champ a l'interface dié¢lectrique-
métal. Nous devons citer d'abord les modéles qui existe et treés utilisé pour identifier les
permittivités - Drude, Drude-Lorentz, Brendel-Bormann. En général, tous les modeles sont des

variantes du modele de Drude, avec différents niveaux de complexité[28], [29].
2.2.1.1 Modéele de Drude

Dans les cas les plus simplifiés des méthodes en domaine temporel pour lesquelles la
caractérisation fréquentielle métal-diélectrique est recherchée, le modele de Drude est utilisé
pour approximer les propriétés de dispersion des métaux. Il suppose que le matériau doit étre
composé¢ d’électron gazeux non réactif dans un réseau d’ions positifs. Dans ce mod¢le, la
permittivité di¢lectrique relative du métal se lit comme suit [28]:

fow}
w?—iwl

Eqrude(w) = £(00) — 1197

fo représente la force d'oscillation (facteur de poids) et la fréquence de plasma wp est associée
aux transitions intra-bandes (transitions d'électrons libres) et est une fonction de la densité
d'¢lectrons et de la masse, qui sont données par Palik [30]. La fréquence de diffusion I" inclut
toutes les interactions de diffusion telles que les interactions électron-électron, électron-phonon,

etc. Cependant, un intervalle limité de longueurs d'onde peut étre approximé par le modele de

Drude[29].
2.2.1.2 Modeéle de Drude-Lorentz

En revanche "Drude-Lorentz’’ étend sa plage de validité en incorporant l'expression interbande
(d'effets d'électrons liés) séparée dans le modele de Drude. Le modele Drude-Lorentz est une
amélioration du modéle de Drude qui prend en compte explicitement l'expression interbande
(effets d'électrons liés) séparée par rapport au modele initial de Drude. En ajoutant ce terme
‘Lorentzien’ décrit par un modele semi quantique, la plage de validité du modele de Drude peut
étre étendue. Dans 1’équation 11.98, wj et I'j sont les symboles des fréquences de résonance et
des largeurs de bande des oscillateurs, respectivement, k est le nombre d'oscillateurs avec la
fréquence wj, et f est la force d'oscillation ou le facteur de poids. Malgré le fait que le modele

de Drude-Lorentz (D-L) étend la plage de validité des approximations analytiques des constantes
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métal-diélectrique, il n'est pas approprié pour décrire certaines arétes métalliques avec une
absorption marquée[28], [29].

2
k fjwj
Jj=1 (wjz-—wz)—iwl"j

epr(w) = eppyge(w) + X 11 98

2.2.1.3 Modeéle de Brendel-Bormann

Brendel-Bormann réduit les erreurs générées par la fonction Lorentzienne adoptée dans Drude
en adoptant une méthode d'erreur complexe gaussienne a la place. Dans la fonction diélectrique
optique Brendel-Bormann (B-B), I’équation 11.99, m est le nombre d'oscillateurs B-B utilisés
pour interpréter la partie inter-bande du spectre. Ainsi, une forme flexible pour le profil

d'absorption est obtenue via une telle fonction analytique[29] :

2
ep_p(w) = £(00) — L2 4 T 3 () 1199

w?-iwr

2.2.2 L’indice de réfraction d’une surface métallique

L’indice optique d’une surface métallique devient compliqué parce qu’une partie de la lumicre

est absorbée par la transition €lectronique des électrons métalliques au niveau de Fermi.
ﬁz =n, + iKz ,kz = ﬁzw/c = (le + ikz)w/c 171100

nysin@ = n,sinf, = (n, + ik,) sin 6, 11101

L’angle O:est devenu complexe, et nous définissons :

, sin 0, = u, + iv, 11102

Avec u, et v, sont réelles

2
(uy + ivy)? = (fi, sin 0,)% = A2(1 — %sinz 0) 11103
2
i — n?sin’ 0 11104
Pour la partie réelle et imaginaire de 1’équation 11.90 on trouve
ui — v: =nj — k5 —nisin?@ 11105
2uv = 2nk 11106

Alors on peut avoir

2_,2_ 202 2 _,2_ 2002 0)2 2,2
n3—k5-nisin 9+J(n2 —Kk3-n2sin? 0)" +4nZk3
u% = > 11107

. . 2
—(m3-k3-n?sin? 6)+\/(n§ —Kk3-n2sin2 0)" +4n3i2

11108

<
N
Il

2

° Pour ’onde P
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n,cosf, —n, cosO; nicosh; — nyf,cosb,

r, = pye'fr = =— —
nycosd, + ny cosB; njcosH; + nyfi,cosb,

_ (n3—kK5+i2nyk;) cos0;—ng (uy + ivy)

T (2—K2+i2n,K,) 05041 (Up + (V)

On obtient donc

2
[(nZ—K3)cos0;—nyuz| +[2n2kK2)c050;_n41v,]?

2
= 2
Pv [(nZ-K3)cos8;—nyuz| +[2n2kK2)c0s0;_n1v,]?
2n5UzKy_(M3—K3)V
tan @, = — S 22( z 22)22 =~ 2N, cos 6;
(n5+k3)cos“0;—ng(us+v3y)
i 2n,cos 6 2n47i, cos 6
tP=T€lxp= — =— 2
p n4 cos Bt+7i, cos n, 7, cos Ot + 75 cos O
_ 2nqyn, cos 6 + i2n1k, cos 6
nyux+ (N — k2) cos 6 + i(nqv, + 2nyk, cos 6)
2, .2
ni+x
1_12) — (n3 2)

[nyuz+(n% — x%)cos 9]2+[n1v2 + 2n3k, cos 0]?

nq Koy +kz(n — k2)cos 8-nynyvy+2ndk, cos 6

11109

11110

1111

11112

11

tan yp = 2n, cos 0

° Pour Ponde S

n,c0s0;—M, cos Oy _ nq cosfi—(uy + ivy)

rg = pee'¥s =
S Ps n1co0s0;+m, cos O nq cosOi+(uy +ivy)

N1 cosO;—(uy + ivy)|? __ (nq cos0;—uz)%+v,2

Ps nq cosO;+(uy + ivy) (nq cosO;+uy)2+v,2
2vynq cos 0;
tan ¢s = — Z
ng cos? 0;—uy?-v,

o= Teixs _ 2n4 cos 0; _ 2n4 cos 6;

s S nq cos 0+, cos 6¢ nq cos Bj+u,+iv,
T = 2n4 cos 6; 2 an? cos? 6;

S nq cos 0;+uy+iv, (nq cos Oj+uy)2+v2

V2

tan X = —

nq cos @i+u,

21y cos 0 [n2uy+ng (n3 — k2)cos 6+ ny Kkyva+2K310; cos 0]

1115

11116

1117

11118

11119

11120

113

Par exemple, les intensités de lumiere dans les composants z et y par unité de surface sur la

surface de I’or (Au) deviennent :

. . 2
(Ep /Ep)* _ |Eoz+Roz|?/Ef _ |-Epsin6;—Rpsin6;|"/EF

cos6; cos 6; cos 0;

= sin67(1 + 2p, cos ¢, + p3)/ cosb;

2
(EY/E5)? _ |Eoy+Roy| /E3
cos@; cos 0;

= (1 + 2ps cos s, + p2)/ cos6;

La composante de surface parall¢le x de I’onde p est également négligeable.

11121

11122

61



Chapitre 02 Théorie des plasmons de surface

2.3  Les plasmons de surface

Les oscillations de plasmon de surface sont causées par des fluctuations cohérentes de charges
¢lectroniques sur une limite métallique (Figure 2.4). Les variations sont limitées a la bordure et
disparaissent des deux cotés de la surface métallique. Cette onde plasmonique a un caractére
« P »(transverse magnétique TM) parce que la charge de surface provoque une discontinuité de
champ ¢lectrique dans la direction « Z » normale a la surface, alors que les ondes « S »

(transverse ¢lectrique TE) n’ont qu'un composant Ey (pas de composant Ez)[31,11,14].

Si un champ électromagnétique est appliqué a un matériau, cela peut entrainer une polarisation
locale dans le matériau qui est couplée au champ électromagnétique. L'excitation résultante de
ce couplage est connue sous le nom de polariton. Lorsque les oscillations électroniques
collectives et quantifiées sont impliquées dans ce couplage, on parle de plasmon polariton,

¢galement connu sous le nom de plasmon[32,33].

F4

DIELECTRIC
A 3
Eyg ®H,
¥y
Em METAL

Figure.2. 4 Excitations et transitions dans le plasmon de surface[34]
Pour étudier I’effet de plasmon a vide, nous considérons maintenant I’interface métal (milieu 1)
lair (milieu 2), ou les champs ¢€lectriques sont déchargés des deux co6tés de I’interface. Le champ
¢lectrique et magnétique dans le milieu 2 (air, z > 0) peut étre déterminé en utilisant la partie k-

imaginaire pur[14].

ExZ

E, = ( 0 >exp(i(kx2x + k,,z — wt)) 11123
EZZ
0

H, = (Hy2> exp(i(kyx + k;pz — wt)) 11124
0

En va faire de méme pour les champs ¢€lectriques et magnétiques en milieu 1 (métal, z > 0).

Exq
E, = ( 0 )exp(i(kxlx + k,1z — wt)) 11125
Ezl
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0
H, = (Hy1> exp(i(ky x + ky1z — wt)) 11126

0
A partir des conditions limite on obtient

2 = \1/2
_ _ 2 &1&2 _

fxr = Kz = (c) (§1+792) =F 127
Ex1 = Exz 11128
Ez1 = Ep 11129
H,, = Hy, pour (J) yz0 11130
§1€0Ezl S §2€0E22 yii ]3]

Depuis 1’équation I1.4 et on considere que J=0 on trouve

i j k
D a a a ., 0 7]

TOtH=E % oy 22 =—l£Hyi+kaHyi 11132

0 Hy, 0
ikZlHyl - _ia)glgoExl ]I ]33
_ikZZHyZ = _iwgzeoExz II ]34
Pour Ex1 = Ex; et Hy; = H,; on obtient
ke 1135
&1 &

2.3.1 Larelation de dispersion

La relation de dispersion d’un métal décrit la dépendance de la fréquence sur le nombre d’ondes
et dicte la gamme de fréquences qui peuvent se propager a travers le métal. La relation de
dispersion kx vs ® se rapproche de la ligne de lumiére /e, o/c au petit kx, parce que dans la
limite que w — 0, & >>¢&,. A kx élevé, le dénominateur de 1’équation (I1.127) devient

zéro[31][35] :

g +&=0 11136

Pour les grandes valeurs des vecteurs d’onde, on peut caractériser les plasmons de surface par :

Emr tE4 =0 11137

Ou &, la partie réelle de permittivité de métal et €4 la permittivité de diélectrique.
La fréquence plasmonique w,, donne la constante di€lectrique pour les métaux simples[31].

2
“p

g =1- 11138

w?

La fréquence de plasmon de surface sp peut étre donnée comme
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1
Wsp = Wy Jires 11139

La figure.2.5 représente la relation de dispersion des plasmons de surface, pour les petits vecteurs

d’onde, la dispersion des plasmons de surface est assez proche de la ponte de lumiére pour une

pulsation w = kyc/ng, , en outre dans le cas des grands vecteurs d’onde on obtientw — wgp,.

) & g
radiative modes w=cfB
BeR, K,eR cB
W =
Ep
Wp plasmor
: pla 1
surface modes
BeR K,.eC

Figure.2. 5 Dispersion des ondes de plasma a une interface air-or.
Les modes a basse énergie sont des plasmons polaritons de surface (f=kx)[5].

Dans la figure ci-dessus la ligne droite en jaune représente les relations de dispersion pour les
photons dans I'espace libre et dans les verres, tandis que les courbe (rouge, bleu) désigné la
relation de dispersion pour les ondes de plasma confinées (radiatives), La relation de dispersion
montre deux types de modes, un mode a haute énergie (bleu) et un mode a basse énergie (rouge).
Le mode a haute énergie, appelé mode de Brewster, ne décrit pas les ondes de surface, c'est le
mode de radiation ou £: et kx sont réels. Le mode a basse énergie correspond a une vraie onde

d'interface, le plasmon polariton de surface (SPP), avec k- imaginaire et kx réel[36].

Lia I clk
w = :_PP DO o - -
; V= N =

Resonance condition

SPP £4/ 5y, interface
''''' Light line
—  SPP £,/ &, interface

=== Glass line

S

| ;tx=ic0np Sin @, .0 = kspp

B

Figure.2. 6 Relation de dispersion pour les polaritons de plasmons de surface dans des milieux
différents|37].

Une interprétation simple de la figure.2.6, ou la courbe de dispersion pour la composante

parall¢le de la lumiére dans le milieu 1 (prisme de verre ep ligne pointillée noire) a une valeur
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maximale de vecteur d'onde supérieure a celle d’un milieu diélectriqueed et, par conséquent,
peut croiser la courbe de dispersion des SPP (ligne rouge) de l'interface métal-diélectrique. La

signification physique de cette intersection est le couplage fort entre la lumiére et les SPP[31].
2.3.2 Atténuation des plasmons de surface (ATR)
Les principaux mécanismes de perte d'énergie des plasmons de surface sont les suivants[38] :

. La réémission de photons (dissipation d'énergie radiative) qui est provoquée par une

collision avec une inhomogénéité 1 (défauts, impuretés, interfaces).

. Les dissipations non-radiatives, qui consistent en le transfert de I'énergie des plasmons
aux ¢lectrons de Fermi (solitaires) a la suite d'une collision avec une inhomogénéité ou un

phonon.

Cela conduit a une perte du caractere collectif du mouvement des électrons, qui devient
désordonné. Dans ce cas, I'énergie perdue par les plasmons de surface sera convertie

ultérieurement en chaleur[35].

En prenant en compte la partie imaginaire de la constante dié¢lectrique du métal, une partie
dissipative des plasmons de surface peut étre considérée. Le vecteur d'onde k, des plasmons de

surface devient alors un nombre complexe, ksp = Re(k,) + Im(k,) + ikps imaginaire[35].

A partir des équations 11.26 jusqu’a 11.29 on écrira le vecteur d’onde sous la forme

k2 = k2 + k2 = ¢ (%)2 11140
K2 =g (%)2 — k2 =& (%)2 — k2, 11141
k2 =g, (%)2 + (i—j)z k2, 11142

Depuis les derniéres équations on trouve

k2 = (ﬁ) (%)2 11143
ey = (éf@z) (%)2 1ies
ko = (Ejiz) (%)2 145

Nous rappelons que & = & + ig;' et & = &, en supposant |&;'| << |&|

Re(ky) = (2) (22)"" = (&) (Zn22) ™ 11146
(k) = (2) (22)” 2 = () (2nie)™” i
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Pour que ’équation I1.146 soit totalement réelle il faut que (g,£,/&; + €,) > 0, C’est-"a-dire

&g < —&
2.3.3 Les propriétés géométriques des plasmons de surface

Sont influencées par la permittivité diélectrique complexe des matériaux impliqués. Par
conséquent, les équations de Fresnel et leurs solutions sont exprimées en termes complexes, ce
qui confeére également un caractére complexe a la constante de propagation des plasmons de
surface. La partie imaginaire de cette constante caractérise l'effet d'atténuation du champ
¢lectromagnétique et peut étre utilisée pour évaluer 'effet de localisation des plasmons de surface
a proximité de l'interface. De manicre générale, les caractéristiques géométriques des plasmons
de surface sont évaluées a l'aide de deux grandeurs distinctes qui sont liées, comme tous les

paramétres caractéristiques, a une diminution de l'amplitude initiale de 1/e[39].

=
D FELECETIgIIE
52 o I 21
%
A ETal

Figure.2. 7 Le champ évanescent a l’interface entre deux milieux
La propagation des plasmons de surface le long de l'interface peut étre caractérisée de deux

facons différentes soit par :
2.3.3.1 La profondeur de pénétration

On définit la profondeur de pénétration (Figure 2.7) comme la distance depuis l'interface métal-
di¢lectrique a laquelle 1'amplitude du champ devient 1/e de la valeur maximale a l'interface. La
profondeur de pénétration dans le diélectrique nous donne une indication de la longueur sur
laquelle le plasmon de surface est sensible aux changements de 1'indice de réfraction du milieu
di¢lectrique, tandis que la profondeur de pénétration dans le métal nous donne une idée de
I'épaisseur de la couche métallique nécessaire pour le couplage de la lumiere incidente a partir

de l'autre interface de la couche métallique[35].

Les équations ci-dessous représentent la profondeur de pénétration a travers le premier milieu

(métal, hi) et le deuxieme (diélectrique, h2) respectivement[35][37].

A (|er+es]
hl __( 1/2 )

2T &9

1/2 1/2
= 2 (tomrzedl) 11148

- 2
21 Emr
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_ 2 (la*eNY? _ A (1emereal)
h = Zn( &3 ) T om 149

£
2.3.3.2 La longueur de propagation

La longueur de propagation des plasmons le long de l'interface (Figure 2.7). La profondeur de

pénétration est associée a la partie imaginaire de la constante de propagation selon I'axe z.
Dans la direction z le champ électrique du plasmon de surface se désintégre comme E, o e~ *ziZ,

Si nous supposons toujours que |&;'| << |&].

() ()
e () ()

La désintégration du plasmon de surface dans la direction x peut étre évaluée a partir de Im(kx)
parce que ’intensité a diminué¢ comme exp[—2Im(kx)x]. La longueur de désintégration Li2 peut
étre obtenue comme suit [35]:

Ly = [2Im(k )] = (£) (;;ngz)_g/z ‘Z—f = (%) (;:1%;)_3/2 = 1152

Cette formule revét une importance particuliere dans le concept des capteurs a effet SPR, car il
définit les limites de validité du concept des plasmons de surface. En d'autres termes, il indique
les dimensions minimales du multicouche nécessaires pour observer les effets des plasmons de

surface[37].

Métal profondeur de pénétration La longueur de
Dans le métal (nm) | Dans ’air (nm) | Propagation (um)

Argent | 24 216 19

Or 29 162 3

Tableau 2 Profondeur de pénétration et longueur de propagation du SP dans [’argent/air et
["or/air a une longueur d’onde de 630 nm/[5]

2.3.4 Excitation de plasmons de surface (Méthode de couplage ATR)

Les configurations d'excitation jouent un role crucial dans la technique de détection utilisée.
Configurations de Kretschmann : En 1968, Kretschmann-Raether[40] a proposé une géométrie
permettant d'exciter les plasmons de surface sur une surface lisse, comme illustré de manicre
schématique dans la figure.2.8. Grace a I'absence d'espace d'air, ou a sa négligeable épaisseur, le
champ évanescent peut pénétrer directement la surface métallique pour exciter les plasmons de
surface, méme avec une épaisseur de seulement 45 nm. Cette configuration de Kretschmann est

principalement utilisée pour les techniques de bio sensibilité[41].
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Configurations d’Otto" : Otto a décrit en 1968[42] un autre processus d'excitation des plasmons
de surface sur une surface lisse, comme représenté dans la figure.2.8. Si I'angle d'incidence (0)
dépasse I'angle critique, le champ évanescent peut pénétrer dans l'espace entre 1'air et le prisme.
Le SPP s'associe au champ ¢lectromagnétique sur la surface métallique, et I'impulsion du champ

évanescent augmente a kg,. Cela permet de mesurer la composante x de la constante de

propagation de 1'onde évanescente a l'interface di¢lectrique-métallique[43].

(a) I (b)
sph Sensing Region, n,
Noble Metal Film, n, i

Sensing Region, ny

Noble Metal Film, n., |

Glass Prism, ng

Glass Prism, ny

P-polarized

P-polarized
Incident Light, A I Incident Light, A |

Figure.2. 8 représentation schématique a) la configuration d’Otto; b) la configuration de
Kretschmann[44].

La méthode de réflexion totale atténuée peut également étre utilisée pour exciter des plasmons
de surface couplés sur des films métalliques minces. Le couplage d'une lumiére dans un plasmon
de surface symétrique ou antisymétrique supporté par un film mince peut étre théoriquement
atteint dans une géométrie similaire a la géométrie d'Otto (figure.2.8), dans laquelle le métal

semi-infini est remplacé par un film métallique mince[45].

Nous examinerons la situation ou la lumiére est réfléchie depuis une surface métallique
recouverte d'un milieu diélectrique (epr > 1), par exemple avec un prisme en verre a demi-
cylindre ou demi-cube comme BK7,SF10, SF11....etc. Les composantes x et z du vecteur d'onde

dans le prisme sont données par :

kP :\/e_p%sinHP :np%sinep 11153
ky = [ey,=sin 6, = n,~siné, 1154

L’indice p signifie prisme

La condition de résonance de la lumicre dans (un systeéme de trois niveaux : prisme /métal/air) le
prisme avec le plasmon de surface a I’interface métal(1)/air(2) (configuration Kretschmann-

Raether) est [14]:

kY = kP 17155
w . _ glgz 2
\/e_p?sm 6, = (—21+792) . 11156
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2.3.5 Modéle a trois couches Prisme|Métal|Diélectrique (milieu étudié)

L'interaction entre une onde lumineuse et un plasmon de surface dans la méthode ATR peut étre
¢tudiée en utilisant la théorie de réflexion multicouche de Fresnel. Nous présentons ici une
analyse de la réflectivité pour la géométrie de Kretschmann de la méthode ATR. En supposant
une onde plane incidente et une structure prisme-métal-diélectrique infinie dans le plan y-z

(Figure2.9), 'amplitude de la lumiere réfléchie Ar peut étre exprimée comme suit[46][47] :

Ag = Ty124; = |rp12|e 4, 157
Ou A; est l'amplitude de l'onde lumineuse incidente, 7,4 est un coefficient d'amplitude de

réflexion et ¢ est le déphasage, ’amplitude de la réflexion soit[14][35] :

I
I
I
I
- R(0)

Figure.2. 9 Schéma de principe du coupleur ATR : type Kretschmann-Raether[14]

‘r'p1+7'12€2ik21d1

P12 T 1 rpettaids 1138
2
k= J(5) & - k2 1159
Pour la polarisation TM 1;j = Eykis—eikjs 11160
gjkizteikjz
Pour la polarisation TE 1;j = :lzijz 11161
iztKRjz

rnere

Ou les indices en exposant "i"’ et "'j" représente les niveaux prisme, milieu 1(métal) ou milieu 2

(étudi¢). La réflectivité (coefficient de réflexion de puissance) de la structure R est alors [11][47]:

R =|r| 1162

En supposant que la permittivité du métal em obéit aux conditions |&',,,| > ny et |e',| > €',
I'équation de réflectivité (I1.160) peut Etre développée autour de la valeur résonante de kz, ce qui
donne une approximation lorentzienne (par rapport a k,) de la réflectivité[11].

_ 4Im|[BSPo|im[AB]
(k;—Re[BSP])* +(m[BSPo]+Im[AB])?

R(k,) =1 11163

Ou
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BSF = BP0 + AB 1 164
5Py = © [Emea 11165
€ | Em+eq
. 3/2
_ 2ikz1dq o @ (_EméEd 1
OB = 1y e?thatip? (fntd )T 11 166

Le terme AP décrit l'effet du prisme, en tant que quantité complexe, possede une partie réelle qui
perturbe la partie réelle de la constante de propagation d'un plasmon de surface sur l'interface
d'un diélectrique semi-infini et d'un métal, et une partie imaginaire qui entraine un amortissement
supplémentaire du plasmon de surface en raison de la sortie d'une partie du champ dans le

prisme[11,46].La réponse du capteur SPR est donné suivant la figure (2.10).

1
09t
08
0.7
06 |
05|
04
03|
02
0.1}

reflectance

0 1 1 1 1 1 1 1 1 1
35 36 37 38 39 40 41 42 43 44 45
incident angle (degree)
Figure.2.10 Courbe SPR pour SF10 (n = 1,723) or (d=50 nm, n1 = 0,1726+i*3,4218) |
air(n2 =1,0) pour la lumieére laser He-Ne (633 nm)[14].

2.3.6 Calcul général du modéle a N couches

Le profil de l'intensité du champ électrique pour la lumiére incidente sur un systéme multicouche
a joué¢ un role important dans l'analyse de divers types de spectroscopie, en particulier la
spectroscopie de réflexion. Il représente la variation de I'intensité du champ électrique a la surface
des métaux en fonction de 1'angle d'incidence de la lumicre, et cela a été largement utilisé pour
l'analyse de films minces ou d'adsorbants sur des métaux et pour la spectroscopie a réflexion

totale atténuée (ATR)[14][43].
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Figure.2. 11 Systeme N-layer de base pour décrire la méthode de matrice de transfert[48]

Pour cette structure, nous voulons trouver une expression qui nous permette de déterminer les
amplitudes des ondes dans chaque couche ainsi que les coefficients de Fresnel pour toute la
structure en fonction de l'amplitude de I'onde incidente. Pour cela, nous utiliserons la méme
méthode que celle utilisée dans la section précédente pour une seule couche, qui peut étre

généralisée pour tout systéme multicouche[11].
2.3.6.1 Matrice de transfert

Nous utiliserons la formulation matricielle pour résoudre les amplitudes du champ ¢électrique de
tout milieu stratifié isotrope. Lorsque le nombre de couches est trop important, 1'analyse devient
trés compliquée en raison du nombre d'équations impliquées. Pour cette raison, nous utiliserons
une nouvelle méthode matricielle qui est une approche systématique pour les problémes de ce

type[49][50].

La méthode de la matrice de transfert est une technique mathématique utilisée pour analyser la
propagation des ondes a travers un systeme multicouche. Elle consiste a représenter le systéme
sous forme d'une séquence de matrices, chacune représentant la transformation de 1'onde

lorsqu'elle traverse une couche du systeme[51].

Rappellent qu’une onde de plasmon de surface se propage a l'interface de deux milieux ayant une
constante diélectrique de signe opposé, c'est-a-dire un métal et un diélectrique. Cette onde de
plasmon de surface est une onde polarisée TM (le champ électrique est paralléle au plan
d'incidence et perpendiculaire a la surface de séparation entre les deux milieux, tandis que le
champ magnétique est perpendiculaire au plan d'incidence et paralléle a la surface de séparation

entre les deux milieux)[52].

Un systeme optique de base en couche N est montré a la figure.2.11. Les couches sont empilées
le long de I’axe z. La couche moyenne arbitraire est définie par I’épaisseur dj, la constante
di¢lectrique g, la perméabilité p; et I’indice de réfraction n;. On suppose que toutes les couches

sont uniformes, isotropes et non magnétiques[49,14].
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La matrice caractéristique totale, les coefficients de réflexion et de transmission pour I’ensemble
de la structure sont calculés. Les matrices bien connues d’ Abel¢s relient les amplitudes de champ
magnétique et électrique a I’entrée de chaque couche aux amplitudes équivalentes a une distance
z dans la couche. Les champs tangentiels a la premicre limite z = z; = 0 sont liés a ceux a la

limite finale z = zy_; par [52,50,53]:

Pour une structure multicouche, les amplitudes de champ a la premiére limite sont reliées a celles

a la derniere limite par la matrice caractéristique totale :
H? H,.(z
[ y’gl=M[ el )] 1167
_Exk, Exk (Z)
Ou HJ(,’k et E2., sont respectivement les composants tangentiels des champs électriques et
magnétiques a la limite de la premi€re couche. H,,, () et E, () sont les champs correspondants

a la limite de la couche N®™_Ici, M est connu comme matrice de transfert caractéristique de la
structure combinée et est donné par[51][54] :
M M
M=II¥-iM =[ 1 12] 11168
[ie=1 M My My,

Ou, Mi1, Mi2, M21, M2z sont les composantes de la matrice de transfeére, Avec

_ [ cos Bk —isinﬁk/qk]
M = [—iqksin Br cos Bk 169
Ou
1/2 —n2 sin? 9)/?
G = (z_k) cos 0, = M 11170
k k
Et
Br = Zjﬂnk cos Oy (zy — zg-1) = zjndk(gk — nf sin? 6)*/? mi7i

Le coefficient de réflexion d’amplitude (rp) et de transmission peut étre calculé comme suit [53]:

ref
r. = Hy — (M114+M12qN)q0—(M21+M22qN) 11172
p HY®  (M114+M12qn)qo+(M21+M22qn)
== ~do 1173

P HY " (M114M12GN)qo+(Mz1+Ma2qn)
H;',"C, H;ef , H* Représente les amplitudes des champs magnétiques incidents, réfléchis et

transmis respectivement[53]. Enfin, la réflectivité (R) et la transmission T est déterminée

comme [51]:
R=|n| 174
T =|t,|” 1175
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2.3.7 Répartition du champ magnétique et électrique dans la structure

2.3.7.1 Calcul des champs pour une seule couche

Hy(2) 1+r .
r1 = mc
[—Ex1(2)] =h@) [(1 - r)qo] y 721 S22 176
Ou P, (2) est donnée par :
_ cos(konyz cos 6,) i * sin (konyz cos ;) /CI1]
Py (z) = [i * g4 sin(kon,z cos 6;) cos(kon,z cos 6;) 11177

L’amplitude incidente du champ magnétique peut étre considérée comme une : Lorsque le champ

magnétique est normalisé, Hji,”c =1, mais lorsque le champ électrique est normalisé a
I’amplitude du champ ¢lectrique d’incidence, le remplacement suivant est utilisé. H;,"C =

Hi"¢/q, doit étre injecte dans 1’équation I1.156

2.3.7.2 Calcul des champs pour N"*ME couche
Hy(2) - 1+7r .
[—gxk(z)] = Pk(Z)(H;\Lkl_l PI(Z =z + dl)) [(1 _ r)qo H}l]nc 7, <z < Zpoq 17178

Toutes les formules pour les matrices caractéristiques et de propagation, ainsi que les coefficients

de réflexion ou de transmission, sont valables pour la polarisation TE simplement en changeant

yk (Z)

) . €k 1/2 E
1 expresslon CIk par pk = (E) COS ek et de Champs pal' [H k(Z) .
X

2.4 Conclusion

Ce chapitre nous a plongés dans 1'univers complexe et fascinant de la théorie €lectromagnétique
de la lumicre et de ses interactions avec les tissus biologiques. Nous avons exploré les fondements
des équations de Maxwell, qui décrivent de maniére exhaustive le comportement de la lumicre
en tant que champ électromagnétique. Cela nous a permis de comprendre comment les ondes
¢lectromagnétiques se propagent et interagissent avec les interfaces entre différents milieux,
notamment grace aux coefficients de Fresnel. En outre, nous avons abord¢ la théorie des
plasmons, qui joue un role crucial dans la compréhension des interactions lumiére-matiere a

I'échelle nanométrique, en examinant les conditions d'excitation.

Enfin, nous avons appliqué ces concepts pour calculer la réflectivité et étudier le champ
évanescent a l'interface entre des matériaux, en utilisant la puissante méthode de la matrice de
transfert. Cette méthode nous offre une perspective précieuse sur la manicre dont la lumiére est
réfléchie et pénétre dans les matériaux, ce qui revét une importance particuliere dans le contexte

des applications biomédicales.
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Chapitre 03 : Les propriétés optiques des milieux
biologiques

3 Introduction

L’interaction de la lumiere avec le milieu biologique reléve de 1’optique biomédicale. Cependant,
il est difficile de distinguer entre la lumiére appliquée a un amas cellulaire dans une créature
vivante et la lumiére appliquée a une boite de ‘’Petri’’(est un outil essentiel en microbiologie,
utilisé pour cultiver des micro-organismes comme des bactéries et des champignons )[1]. Lorsque
les contraintes de mise a I’échelle de la conception sont €liminées et que les technologies de
diagnostic passent du stade « in vitro » au stade « in vivo », la différence devient encore plus
confuse[2]. La miniaturisation est souvent 1’étape critique pour passer du banc au patient[4]. La
formulation théorique de l'interaction de la lumiére avec les tissus repose sur des recherches
portant sur le développement de la galaxie, ainsi que sur des concepts mathématiques élaborés
pour décrire la fagon dont la lumiére stellaire se propage a travers les nuages de poussiere

galactique lors de son voyage vers la Terre[6].

Les effets de la lumiére sur les tissus et les analytes biologiques sont provoqués par divers degrés
d’absorption du rayonnement électromagnétique (REM), qui prend la forme d’énergie dominante
avec des propriétés d’ondes et de particules[7]. Les photons a longue longueur d’onde
contiennent moins d’énergie que les photons a courte longueur d’onde, selon la regle de
Planck[8]. Les ondes radio, les micro-ondes, le rayonnement infrarouge, la lumiére visible, le
rayonnement ultraviolet et les rayons X représentent tous des manifestations du rayonnement
¢lectromagnétique (Figure.3.1). Le REM est généralement classé¢ en fonction de la longueur
d’onde[4]. Les effets de I’interaction lumicre-tissu sont causés par 1’absorption et I’excitation des

photons[9].
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Figure.3. 1 Spectre électromagnétique et types d’interaction avec la matiere[3]
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31

Les effets de 1a lumiere sur les tissus biologique

L'impact des photons sur les tissus dépend de trois facteurs principaux : la puissance lumineuse

délivrée (densité de puissance optique), la longueur d'onde de la lumiére et la durée d'exposition.

La lumieére visible, partie du spectre électromagnétique, peut inclure des sources lumineuses

pulsées intenses. Pour appréhender les effets de la lumiére sur les tissus, il est crucial de définir

clairement quelques termes clés. [5,10]:

Fluence (F) est la quantité d’énergie mesurée en joules (J) par unité de surface (en cm?) :

F = J/cm?

La puissance (P) reflete la quantité d’énergie fournie pendant une période donnée : P = J/s
La longueur d’onde détermine I’absorption sélective de la lumiére par une cible spécifique
ainsi que la profondeur de pénétration des tissus.

La taille de I’empreinte (emplacement de I’appareil) a une influence cruciale sur la
pénétration de la lumicre dans les tissus. Lors de I'utilisation d’un petit spot pour 1’émission
de lumicére, seule une petite partie de la lumiére atteindra les structures cibles profondes. Un
encombrement plus important permet une plus grande pénétration de la lumiére planaire et
une plus grande efficacité. Pour une pénétration maximale de la lumiére dans les structures
du milieu de la peau, un point de 7 a 10 mm est nécessaire. Plus le point est grand, plus la
profondeur de pénétration est grande.

Lumicere (longueur d’onde) d’excitation. Il existe deux types de lumiére : pulsée et continue.
Les dispositifs a lumiére pulsée intense libérent de la lumicre en impulsions, ce qui permet

d’endommager davantage les tissus.

La connexion qui permet a la peau et aux vaisseaux sanguins de refroidir entre les impulsions

tout en conservant la chaleur a I’intérieur des cibles est le délai d’impulsion. Lorsque la durée de

I’impulsion est inférieure au temps requis pour la relaxation thermique[8].

3.2 Propriétés optiques des tissus

Une fois que la lumiere pénétre dans les tissus, les photons peuvent subir diverses interactions,

notamment l'absorption, la diffusion, la redirection ou la perte d'énergie (Figure 3.2), ce qui se

manifeste par des phénomeénes d'absorption ou de diffusion [11]. La capacité de tissu pour

absorber les photons est représenté par le paramétre |1, avec des unités par longueur (par mm ou

par cm), qui est définie comme la probabilité par trajet unitaire la longueur qu’un photon
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rencontrera un événement d’absorption[12]. Lorsqu’un événement d’absorption se produit, les
photons incidents finissent par se dissiper, transformant leur énergie en d'autres formes, telles
que la chaleur. Dans les événements ou 1’énergie est absorbée un corps comme un colorant
fluorescent, une partie de celui-ci se transforme en photons émis a une plus longue longueur

d’onde (énergie inférieure)[10,13].

vANT— AR
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f; //'
TAVA —Z v S Z— N\
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Figure.3. 2 : Schéma des différentes possibilités d’interaction lumiére-atome : (a) absorption
de résonance, (b) diffusion Rayleigh, (c) diffusion Raman, (d) effet photoélectrique, (e)
diffusion Compton, et (f) émission stimulée[5].

3.2.1 Phénomene de diffusion

Dans ce cas, les photons ne perdent pas d’énergie mais changent plutét de direction de
propagation. Le coefficient de diffusion g, qui est également exprimé en unités de longueur (par
mm ou par cm), mesure la probabilité qu’un photon rencontre un événement de diffusion par
unité de longueur de trajet optique[6,11]. En général, la diffusion de Rayleigh peut représenter
la diffusion de particules de tailles inférieures a la longueur d’onde du flux photonique d’entrée.
La théorie de Mie peut étre utilisée pour examiner les cas de dispersion lorsque la taille des

particules est égale ou supérieure a la longueur d’onde[6,10,11] .

3.2.2 Phénomeéne d’absorption

L’absorption de la lumiére est un autre aspect clé de I’interaction entre la lumiére et les tissus ou
analyte, car elle controle la distance de pénétration de la lumiére dans un milieu particulier[15].
La figure 3.3 illustre les coefficients d’absorption de nombreux composants clés des tissus en

fonction de la longueur d’onde. L’eau (environ 70% du corps), les protéines, le sang entier, la
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mélanine (pigments qui donnent la peau, les cheveux et la couleur des yeux), et ’épiderme

(couche externe de la peau) sont parmi ces composants[10].

Lorsqu’un photon; la particule caractéristique d’une onde lumineuse, entre en collision avec un
¢lectron a l’intérieur d’un atome ou d’une molécule, 1’action d’absorption par résonance
lumineuse décrite a la figure 3.3 se produit. En absorbant toute 1’énergie des photons, 1’¢électron
est stimulé a I’un des niveaux d’énergie discrets possibles. Ce n’est que si I’énergie des photons
correspond parfaitement au changement d’énergie des électrons au nouveau niveau que cela se

produit[15].

La fenétre thérapeutique se référe a la plage de longueurs d'onde de la lumiere qui peut étre
utilisée pour produire un effet thérapeutique désiré sans causer de dommages aux tissus. Elle
correspond a la capacité des différentes longueurs d'onde de la lumiére a pénétrer les tissus, et
elle s'étend généralement de 400 a 2000 nanometres (nm). Cependant, la fenétre thérapeutique
pertinente se situe plus spécifiquement entre 600 et 950 nm[16]. Les parametres précis de cette
fenétre optique font 1'objet de débats, mais il est essentiel pour les chercheurs de prendre en
compte la longueur d'onde d'excitation lorsqu'ils congoivent des sondes biologiques ou des
médicaments activés par la lumiére. En général, la fenétre thérapeutique a été subdivisée en trois
fenétres spectrales distinctes [17], [18]: la premiére fenétre (650-950 nm), la deuxieme fenétre
(1000-1350 nm) et la troisieéme fenétre (1600-1870 nm). La région NIR entre 650 nm et 950 nm,
connue comme la premiere fenétre optique, permet une pénétration plus profonde dans les tissus
que dans la région visible en raison d une réduction de la diffusion[17]. La troisiéme fenétre peut
étre utilisée pour I’imagerie en profondeur dans les tissus en raison d’une réduction de la
diffusion. La technique utilisant cette fenétre est appelée NIRS. L’imagerie par fluorescence in
vivo dans la seconde fenétre proche infrarouge (NIR-II) a été considérée comme une technique

prometteuse pour la visualisation[6].
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Figure.3. 3 Coefficients d’absorption de principaux composants tissulaires en fonction de la
longueur d’onde[17]

En outre. La fenétre thérapeutique permet les meilleures conditions pour visualiser ou traiter des
régions de tissu dans un corps vivant par des moyens optiques. Notez que bien que les coefficients
d’absorption des composants tissulaires tels que la mélanine, I’hémoglobine et I’épiderme soient
plus grands que ceux de ’eau, elles ont des quantités relativement faibles par rapport a 1’eau
(sont présents en quantités bien inférieures a celle de I'eau dans les tissus vivants.) et représentent

donc une quantité relativement faible d’absorption dans la fenétre thérapeutique[1,11].

Les caractéristiques d’absorption de la lumiére des tissus pour les régions au-dela de la fenétre
thérapeutique sont essentielles pour effectuer des opérations nécessitant une absorption de

puissance optique importante, comme le pergage, la coupe, la liaison et I’ablation des tissus[10].

Un milieu absorbant la lumiére absorbera une fraction de la lumiére incidente par longueur de

trajet incrémentielle. Le coefficient d’absorption pa (cm™) est défini comme [11]:

_—la—T 1. 1
Ha = =750 :

Ou T (sans dimension) est la fraction transmise ou survivante de la lumiére incidente aprés une
longueur de chemin incrémentielle dL (cm). Ce changement fractionnel 9T /T par dL produit une
diminution exponentielle de I’intensité de la lumicre en fonction de I’augmentation de la longueur

du chemin L [11]:

T = e Had = 107¢0d = g—47mnd/2 111 2

Ou "d" la longueur de chemin optique (cm), "e” coefficient d’extraction molaire t (cm™' M), "C
la concentration d’analyte (mol L™!). L’indice de réfraction complexe, i’ = n + jk comprend
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I’indice de réfraction réel, n qui décrit le stockage d’énergie et affecte donc la vitesse de la
lumiére dans un milieu. L’indice de réfraction imaginaire ou coefficient d’extinction k , décrit la

dissipation d’énergie et spécifie le coefficient d’absorption et A la longueur d’onde[11].

pua = 4nk /A 1. 3

3.2.3 Laloi de Beer-Lambert

L'absorption ou la réduction de l'irradiance d'une quantité d'énergie électromagnétique dlI est,
comme pour tout autre flux d'énergie ou de particules, directement proportionnelle a la quantité
incidente I et a la distance sur laquelle 1'absorption se produit (dx), en fonction du facteur de

proportionnalité p,, qui est exprimé par : [10]:
I(x) = (1 —R)Iyexp(—pgx) I11. 4

Exactement, ou : 0 < x < d, I(x) est l'intensité a une distance x dans le tissu. I, est l'intensité
de la lumiére incidente. pa est le coefficient d'absorption du matériau. R est le coefficient de
réflexion de Fresnel a la surface du tissu a une incidence de faisceau normale. Cette équation
permet de décrire comment l'intensité de la lumiére décroit a mesure qu'elle pénétre dans un

matériau en raison de I'absorption et de la réflexion a la surface du matériau[11] .

Dans la plupart des cas, la dépendance a la longueur d'onde du coefficient d'absorption est
particulierement prononcée lorsqu'il est spécifiquement déterminé en fonction des
caractéristiques intrinséques du matériau. Supposons qu’un milieu contient N différents types de
molécules absorbantes, et que C,, soit la concentration du Ni¢me type de molécule (mesurée en
moles/litre) et e, (A1) soit le coefficient d’absorption molaire (également connu sous le nom de
coefficient d’extinction molaire), qui est mesuré en M™! cm™', ou M est fourni en litres/mole. Le

coefficient d’absorption est donc donné par [10]:

g = Im(10)YXN_, C, e, (1) 1. 5
3.2.4 La densité optique

La densité optiqueD (1), communément appelée absorbance, est une quantité utilisée en rapport
avec I’absorption. Cette mesure décrit la quantité de lumicre absorbée dans une substance sur
une distance d. Utilisation des Eq. (IIL.1) et (II1.2), cette valeur est définie pour 1’absorption sur

une distance d comme [10,19]:
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DO = zn% = p,d = n(10)XN_, C, e, (1) * d 1L 6

Intensity at the tissue surface

} I, - I{d) = Intensity decrease in a depth d

intensity

I(d) - ™3 Intensity remaining at a depth d
: * Depth in the tissue x
0 d
Figure.3. 4 Absorption de photons en fonction de la distance x que la lumiere pénétre dans un

tissu[10].
Pour une densité optique plus grande, une plus grande puissance optique est atténuée lorsqu’un
faisceau se propage a travers un médium. L’inverse du coefficient d’absorption est appelé la

profondeur de pénétration ou la longueur d’absorption L, [10].
—1
Lo =*/y, 101 7

Les caractéristiques optiques d'un tissu jouent un role prépondérant dans les applications a la fois
diagnostiques et thérapeutiques de la lumiére. La capacité de la lumicre a traverser un tissu, a
interagir avec ses composants, puis a ressortir du tissu pour étre détectée est fondamentale pour
les applications de diagnostic. La capacité de la lumicre a pénétrer dans un tissu et a déposer de
'énergie grace aux propriétés d'absorption optique du tissu est essentielle aux applications
thérapeutiques. Ainsi, spécifier les propriétés optiques d'un tissu est la premicre étape pour
concevoir correctement des dispositifs, interpréter des mesures diagnostiques ou planifier des
protocoles thérapeutiques. La deuxiéme étape consiste a utiliser les propriétés optiques dans un
modele de transport de lumiére pour prédire la distribution de la lumiére et le dépot d'énergie|5,

10, 117.

Les propriétés optiques d'un tissu sont décrites en termes de coefficient d'absorption, pa (cm™),
de coefficient de diffusion, us (cm™), de fonction de diffusion p(0,y) (sr'!) ou 0 est I'angle de
déviation de la diffusion et y est I'angle azimutal de diffusion, et n I'indice de réfraction du

tissu[11].

Dans le cas d’étude des tissues biologique basé sur les plasmons de surface la diffusion
généralement est négligeable. La principale raison pour laquelle la diffusion est négligée ou
minimisée est que la technique SPR est congue pour fonctionner dans des conditions ou les effets

de diffusion sont négligeables ou n’interférent pas de manicre significative avec les mesures.
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3.3 Etude des analytes biologiques

Les maladies du sang peuvent étre détectées en analysant les taux d’hémoglobine et de glucose.
L’hémoglobine Alc (HbAlc) est un moyen éprouvé les maladies de sang et de surveiller la prise
en charge du diabéte sucré a long terme qui détermine la glycémie moyenne d’une personne au
cours des deux a trois mois précédents. L’étude du glucose et de I’hémoglobine aide les médecins
a déterminer si un patient est atteint de diabéte sucré ou, chez les patients qui ont déja été

diagnostiqués, si leur diabéte sucré est sous controle[20].

3.3.1 Exemple 01 : L’hémoglobine (Hb)

L’hémoglobine (Hb), un type de protéine globuline qui contient de I’hémine, a fait I’objet de
recherches approfondies, mais demeure mal comprise. Il a joué¢ un réle central dans les premiers
jours de la cristallographie des rayons X. Les investigations structurelles ont produit une mine
d’informations, révélant des mécanismes moléculaires fascinants sous-jacents aux fonctions

physiologiques de I’hémoglobine[21].

Chez la plupart des vertébrés, Hb est un tétramere, composé de deux sous-unités a (al et a2) et

deux sous-unités B (Bl et P2) qui sont structurellement similaires et de méme taille

(Figure.3.5)[21].
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Figure.3. 5.Structure moléculaire de I'hémoglobine humaine adulte (HbA) : en rouge, la sous-
unité o ; en bleu, la sous-unité p[21]

L’hémoglobine humaine est composée de quatre sous-unités, constituées de chaines de a et de B
globines. Chaque chaine de globines est étroitement associée a un noyau de porphyrine, avec un
ion de fer (Fe (II)) coordonné au centre de 1’anneau. La liaison controlée et la libération
d’oxygene a I’ion Fe (II), ajustée en fonction de la pression partielle de 1’oxygene dissous dans

le sang, permettent a I’hémoglobine de fonctionner comme un porteur d’oxygene, transportant
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I’oxygene des poumons aux tissus[22]. Chez les patients atteints de lymphome, l'anémie a été
défini en fonction de la concentration d'hémoglobine (Hb) a 115 g/dl, avec des classifications en

légeére (110-115 g/L), modérée (80-109 g/L) et sévere (moins de 8 g/dL)[11].

Pour les enfants souffrant de leucémie lymphoblastique aigu€, le niveau moyen d'Hb est de 80
g/L. Les individus présentant des niveaux d'Hb plus ¢élevés au moment du diagnostic (80 g/L)
semblaient présenter un risque accru de résultats médiocres par rapport a ceux dont les niveaux

d'Hb étaient plus bas (inférieurs a 80 g/L).

En ce qui concerne la leucémie MLL-AF4, un niveau moyen d'Hb est de 75 g/L, tandis que pour

la leucémie avec un caryotype hyperdiploide, le niveau moyen d'Hb était de 76 g/L.

De nombreuses études ont ét¢é menées pour détecter 1’hémoglobine a 1’aide de diverses
techniques, comme la méthode d’oxymétrie de pouls multi-longueurs d’onde, la méthode
spectro-photométrique combinée avec la numération des globules rouges (RBC), la méthode de
décalage de longueur d’onde résonante et d’autres approches. Les méthodes utilisées pour la
détection de I’hémoglobine sont semblables a celles utilisées dans des études antérieures axées
sur la détection du glucose. Bien que ces méthodes aient des parameétres spécifiques différents,
elles partagent des parametres généraux communs, y compris la résolution ou la précision dans
la mesure de la concentration d’hémoglobine. La méthode de résonance plasmonique de surface
(SPR) se distingue notamment par une résolution nettement supérieure, 23 fois plus précise que

les autres méthodes.
L’indice de réfraction de I’hémoglobine dans la plage visible peut étre décrit par[23,24] :
gy =n + ik III. 8

La partie réelle varie linéairement avec la concentration d’hémoglobine (Cub) et peut étre écrit

sous la forme de I’expression de Barer comme[23,25] :
n=ny+ aCy III. 9

L'indice de réfraction de I'hémoglobine a zéro concentration, noté n0 (cas de I'eau, illustré dans
la figure 3.6), est un parameétre important. L'incrément de réfraction spécifique, représenté par a,

intervient également.
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Figure.3.6.Plot de !’indice de réfraction de I’eau

d'onde (Figure 3.7.) est formulée par Friebel sous la forme suivante :[25]:

n(4, Cyp) = Ny, * [BA) * Cyp + 1]

2400

de la longueur

1110

Ou B(A) est un incrément réfractif spécifique dépendant de la longueur d’onde.
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Figure.3. 7. Plot de la partie réelle d’indice de réfraction d’hemoglobine a 150 g/l

La partie imaginaire (k) de I’indice de réfraction variant avec la concentration d’hémoglobine

peut étre calculée a n’importe quelle longueur d’onde en utilisant les données correspondantes

pour le coefficient d’extinction molaire mesuré par Prahl [26][23].

kup = g ypA/4m

III. 11

Les tailles des molécules d’hémoglobine sont beaucoup plus petites que la longueur d’onde de

sorte que la diffusion peut étre négligée alors nous utilisons que relation d’absorption [26]:

Mg mp = 2,303 % e(A) * Cyp/Mpyp

III. 12
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Ou pg, est le coefficient d’absorption en cm™!, e est le coefficient d’extinction molaire (Figure

3.8.) et My, est la masse molaire de I’hémoglobine.

molar extinction coefficient (cm'ﬂl(mol/L))
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Figure.3. 8.Plot de coefficient d’extinction molaire de [’hémoglobine
La densité optique de I’hémoglobine (DO) a une relation logarithmique avec la transmission

(T) =1/ Iyet exprime 1’absorption de lumicre en fonction de la concentration d’hémoglobine,

suivant la loi de Beer-Lambert[27] :
I

DO = —log (—) =e(1) Cyp d 1L 13
Iy

Ou : I, est l'intensité lumineuse de la lumiére incidente, I est l'intensité lumineuse de la lumicre
transmise, e est le coefficient d'extinction molaire de 1'hémoglobine, Cy;, est la concentration
d'hémoglobine. L est la longueur du trajet de la lumicre a travers ’analyte [27]. La figure (3.9)

présente le tracé de 1’absorbance de ’hémoglobine avec la variation de concentration.
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Figure.3. 9.Plot de I’absorbance d’hémoglobine pour différentes concentrations
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3.3.2 Exemple 02 : Le glucose

Le glucose est une biomolécule avec une variété de propriétés chimiques et physiques, dont
certaines sont lies a ses caractéristiques optiques et a son utilisation dans la détection optique.
Le diabéte est une maladie métabolique chronique caractérisée par des taux élevés de glucose
dans le sang (sucre dans le sang), qui cause de graves dommages au coeur, aux yeux, aux reins et
au systeme neurologique[28]. Le glucose est une élément nécessaire pour notre corps en tant
qu’intermédiaire métabolique et source d’énergie, mais une forte concentration de glucose
provoque des problémes importants dans notre corps tels que la cécité, les maladies rénales, les
maladies cardiaques [29]. Le glucose est une substance optiquement active (c'est-a-dire chirale),
donc lorsqu'un faisceau polarisé linéairement le traverse, les composants polarisés circulairement
gauche et droit présentent des indices de réfraction différents et des vitesses de propagation

différentes[30].

Bien qu’il soit habituel de surveiller les niveaux de glucose dans le sang, il est tout aussi essentiel
de surveiller les niveaux de glucose dans 1’urine afin de prévenir les maladies rénales chroniques.
La glycosurie rénale se caractérise par une augmentation de la concentration de glucose dans
I’urine. Le corps humain n’a pas de taux de glucose allant de 0 a 15 mg/dl. En raison de la
glycosurie, les niveaux de glucose dans 1’urine augmentent, avec une gamme moyenne de 165 a
180 mg par décilitre (mg / dl). Encore une fois, I’hypoglycémie est définie comme une faible
concentration de glucose dans le sang de moins de 40 mg / dl, et I’hyperglycémie est définie

comme une valeur de glucose élevée de 279 a 360 mg / dl[31].

Plusieurs expériences ont été entreprises pour détecter le glucose en utilisant diverses
approches[32]. Ces avantages positionnent les techniques optiques comme une alternative
potentielle aux méthodes traditionnelles de surveillance du glucose, avec des avantages tels que
la non-invasive, la surveillance continue et la précision[33]. Les techniques optiques SPR sont
une approche prometteuse pour la détection du glucose, avec une sensibilité élevée, une détection

sans ¢étiquette, une miniaturisation et un large potentiel d’application[34].

L’indice de réfraction du liquide augmente linéairement, ainsi la valeur de I’indice de réfraction
peut étre certainement associée au pourcentage de sucre. L’indice de réfraction de la solution

aqueuse de tout glucide peut étre calculé en utilisant la relation suivante [35] :

n=n, +aC III. 14
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Ou n,, I’indice de réfraction de I’eau (25°C), a est un incrément spécifique d une réfraction égale
a0,00143, C est une concentration de sucre en g/100 ml. En outre Yen-Liang [30] découvre qu’il
existe un lien linéaire (Figure 3.10) entre 1’indice de réfraction moyen et les taux de glucose

donné par I’expression suivante.

ng = 0,00011889.C + 1,33230545 III. 15

Ou C est la concentration du glucose en g/I.
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Figure.3. 10 Variation de l'indice de réfraction moyen avec la concentration de glucose[30]

1.33

3.4 Conclusion

Les interactions complexes entre la lumiére et les tissus biologiques sont influencées par une
multitude de facteurs, notamment la composition chimique des tissus, la longueur d'onde de la
lumicere et 'angle d'incidence, parmi d'autres. Une compréhension approfondie de ces interactions
revét une importance cruciale pour de nombreuses applications dans les domaines médicaux et

scientifiques.

Ce chapitre nous a permis d'explorer en détail les caractéristiques optiques des tissus biologiques,
en mettant en évidence le role essentiel de I'hémoglobine, dont I'absorption dans le spectre visible
est limitée, ainsi que celui du glucose, qui présente une absorption insignifiante. A l'aide de
modeles mathématiques, nous avons analysé comment ces propriétés optiques peuvent é&tre

exploitées pour démontrer la sensibilité de détection du capteur proposé.

Les connaissances acquises sur les caractéristiques optiques des tissus biologiques ouvrent la

voie a de nombreuses applications potentielles, notamment dans les domaines de la recherche
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biomédicale, du développement de dispositifs médicaux novateurs, de l'avancement de la

télémédecine et méme dans l'industrie.
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Chapitre 04 : Simulations et optimisation des résultats
4 Introduction

La compréhension et la modélisation de la propagation des ondes électromagnétiques a travers
les tissus humains revétent une grande importance dans de nombreuses applications
biomédicales, notamment I'imagerie par micro-ondes des tumeurs cancéreuses. La simulation
numérique joue un role essentiel dans la meilleure compréhension des phénomenes physiques
liés 4 la propagation des ondes ¢lectromagnétiques[1,2]. Etant donné la diversité des applications,
des recherches approfondies ont été menées pour développer des méthodes numériques adaptées
qui reproduisent au mieux les caractéristiques mathématiques des équations en général et
notamment les équations de Maxwell[3]. Les méthodes numériques sont indispensables pour
simuler et résoudre des problémes complexes qui ne peuvent €tre résolus analytiquement.
Cependant, modéliser et développer des méthodes numériques pour la simulation de la

propagation des ondes électromagnétiques présente plusieurs difficultés[3], [4].

La plupart des problémes de propagation des ondes électromagnétiques sont de nature non-
bornée. Afin de résoudre ces problémes, les méthodes numériques doivent relever le défi de la
troncation d'un domaine infini en un domaine de calcul fini. D'autre part, les milieux de
propagation présentent des caractéristiques géométriques (formes irréguliéres, singularités

géométriques) et physiques (hétérogénéité, dispersion et dissipation)[5,6].

Une des solutions mathématiques basées les techniques SPR (Surface Plasmon Résonance) sont
utilisés pour surveiller en temps réel les interactions entre une substance biologiquement active
immobilisée et un analyte sans nécessiter de marquage[7,8]. Les biocapteurs SPR sont de plus
en plus utilisés en biochimie et en chimie bioanalytiques pour déterminer les interactions
anticorps-antigéne, étudier I'hybridation de I'ADN, diagnostiquer les maladies induites par les
bactéries et les virus, peut étre utilisé pour mesurer en temps réel les interactions moléculaires,
ainsi que les constantes de liaison cinétiques (ka, ka) et les constantes de liaison a 1'équilibre. Par
conséquent, les SPR présentent des applications biologiques potentielles dans 1'analyse clinique,

la biochimie, la chimie bioanalytiques, les diagnostics et la recherche biomédicale[8, 9].
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4.1 Simulation et optimisation des résultats
4.1.1 L'interaction entre les plasmons de surface et 1'analyte

Ces derniéres années, les progres dans les sciences biologiques et médicales ont de plus en plus
fait appel a la modélisation et a la simulation. Le développement des ordinateurs modernes a
suivi de pres la nécessité d'une compréhension quantitative des problémes biologiques
complexes, et lui-méme a accéléré le développement de notre compréhension des phénomenes

biologiques et de leurs relations dans les systémes biologiques[1].

Grace a l'union des sciences biologiques et des sciences informatiques/mathématiques, nous ne
sommes plus tenus de faire des compromis entre la précision scientifique et la faisabilité
mathématique/phénoménologique. Cela est particuliérement important en biologie et en
médecine, ou les processus sont composés de différentes échelles de temps et de longueur dont
les interactions intrinseéquement complexes sont essentielles pour le fonctionnement des systémes

biologiques[10].

La nécessité d'une forte coopération entre les biologistes quantitatifs et les scientifiques et
ingénieurs appliqués est évidente. La modélisation et la simulation ont fourni un moyen réussi
pour cette coopération, car elles constituent une étape essentielle et un outil puissant pour
comprendre un systéme biologique et son comportement. Les simulations ne peuvent jamais
remplacer les expériences pour prouver une hypothése biologique, mais elles peuvent aider les
expérimentateurs biologiques en fournissant une compréhension plus approfondie des résultats

expérimentaux et en améliorant la conception expérimentale[1].
4.2 Simulations des plasmons de surface

La compréhension et la modélisation de la propagation des ondes électromagnétiques a travers
les tissus humains revétent une grande importance dans de nombreuses applications
biomédicales, notamment l'imagerie par micro-ondes des tumeurs cancéreuses. La simulation
numérique joue un rdle essentiel dans la meilleure compréhension des phénomenes physiques
liés & la propagation des ondes électromagnétiques[11]. Etant donné la diversité des applications,
des recherches approfondies ont été¢ menées pour développer des méthodes numériques adaptées
qui reproduisent au mieux les caractéristiques mathématiques des équations en général et
notamment les équations de Maxwell. Les méthodes numériques sont indispensables pour
simuler et résoudre des problémes complexes qui ne peuvent étre résolus analytiquement.
Cependant, modéliser et développer des méthodes numériques pour la simulation de la

propagation des ondes électromagnétiques présente plusieurs difficultés[12].
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La plupart des problémes de propagation des ondes électromagnétiques sont de nature non-
bornée. Afin de résoudre ces problémes, les méthodes numériques doivent relever le défi de la
troncation d'un domaine infini en un domaine de calcul fini. D'autre part, les milieux de
propagation présentent des caractéristiques géométriques (formes irréguliéres, singularités
géométriques) et physiques (hétérogénéité, dispersion et dissipation) de plus en plus complexes,

tout comme les différentes sources (fils, etc.).

La prise en compte du caractére dispersif du milieu de propagation s'effectue a travers des
grandeurs telles que la permittivité électrique, la perméabilité magnétique et la conductivité
¢lectrique, qui sont généralement des tenseurs dépendant de 1'espace et de la fréquence. Plusieurs
modeles mathématiques existent pour décrire 1'évolution fréquentielle de ces coefficients, tels

que les modeles de Debye, de Lorentz, de Drude, et autres.

Nous avons opté pour l'utilisation de la configuration Kretschmann (Figure 4.1) pour sélectionner
le prisme de verre. Nous souhaitons étudier les parameétres essentiels tels que I'épaisseur de la
couche métallique (or et argent) et la longueur d'onde de la lumiére incidente. L'objectif de cette
enquéte est de trouver I'épaisseur la plus adaptée de la couche métallique avec la meilleure

longueur d'onde afin d'obtenir la meilleure réponse du capteur SPR.
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Figure.4. 1.Modéle de simulation (configuration de Kretschmann)[13]

La Figure 4.1 présente une stratégie illustrant le revétement de la base du prisme, qui possede un
indice de réfraction n,, avec une fine couche de matériau métallique ayant un indice de réfraction
n,. La couche supérieure de ce dispositif, qui agit comme milieu de détection, est caractérisée
par un indice de réfraction n;. Pour une compréhension plus détaillée du processus de simulation
de la réponse du signal (la réflectivité), veuillez-vous référer a 1'organigramme présenté dans la

Figure 4.2.
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4.2.1 Organigramme de simulation de la réflectivité
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4.2.2 Méthode d’optimisation de I’épaisseur métallique

L’épaisseur de la couche métallique adhérant au prisme a un impact significatif sur 1’efficacité
d’excitation du PS en couplage optique en mode ATR. Cette efficacité est mesurée par la valeur
minimale du coefficient de réflexion au centre du pic SPR et est trés sensible aux changements

d’épaisseur, qui dépend aussi du matériau utilisé est donnée par la relation suivante[14].

d =1_0(|gmr|_1)1/2 [ 8emr’€3a ] v i
P T 4n lemyl emi(lemr|+1)(e32+a?) ‘

Cette épaisseur est I’optimale que la couche métallique doit avoir pour optimiser le couplage

entre I’onde incidente a I’interface avec les plasmons de surface.

Pour assurer une réponse optimale des plasmons de surface (SPR), certains critéres doivent étre
remplis. Premi¢rement, le pic du graphique de réflectance dans la figure (4.3), (’axe des x
représentant I’angle incident sur la couche d’or (Au) ou I’argent (Ag) et ’axe des y représentant

la réflectivité) devrait posséder une profondeur suffisante sans étre trop large.

Un pic d’intensité plus profonde permet un meilleur contraste entre la réflectance a I’angle du
plasmon de surface et celle d’autres angles incidents. Cela implique une différence significative
entre les réflectances aux deux sommets du pic et la réflectivité au bas du pic (la valeur minimale
de la réflectivité correspond a 1’angle de résonance du plasmon de surface), ce qui entraine un

contraste amélioré pour une meilleure observation.

Deuxiémement, un pic d’intensité trop large indique un plus large éventail d’angles d’incident
(FWHM) qui peuvent potentiellement exciter les SPR. Cette gamme plus large d’angles réduit la
sensibilité de notre capteur, compromettant ainsi ses performances. Par conséquent, il est crucial

d’éviter les pics trop larges pour maintenir une sensibilité optimale.

AR1 /_

f//
/ ao
#—— ARQ
AR,/2 (
|' AR,/2

Figure. 4. 3.Schéma de méthode d’évaluation de la réponse SPR[14]
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Les parametres indiqués sur le graphique ci-dessus sont les suivants :

ARy: la différence de réflectivité entre les valeurs maximales et minimales. L'angle incident de
AR; est inférieur a I'angle des plasmons de surface (SP), tandis que l'angle incident de AR; est
supérieur a l'angle des SPP.

A0 : la différence entre deux angles d'incidence, ou les deux angles correspondent a ARx/2.

Sur la base de ces parametres, l'indice de qualité des plasmons de surfaces "Qsp” est défini comme

suit :

ARy [AR; . AR
Qup =55 =[5+ 52]/20 .2

En outre, nous pouvons également simuler la condition que la base prisme est entourée d’eau au
lieu d’air juste pour faire une comparaison de réponse SPR, ce qui signifie que nous aimerions
changer la sous-phase en eau aussi. C’est pourquoi nous avons finalement résumé les paramétres
a modifier pendant la simulation puisque la majorité des tissus prend le comportement de I’eau

ou bien étre en dilution.
4.3 Etude de la réponse de réflectivité
4.3.1 Le choix du prisme

Une analyse approfondie de 1'impact du type de verre sur les performances d'un capteur a été
nécessaire pour notre choix de prisme. Les différents types de prismes (BK7, BAF10, SF10,
SF11) ont ét¢ examinés dans notre étude (voir Annexe —D-), avec leurs indices de réfraction
respectifs (1.51508, 1.66707, 1.72312, 1.77858). Pour le prisme de verre SF10, la lumiére pénétre
dans la structure au-dela de I'angle critique du TIR (réflexion interne totale).

Ores > 0. = Sin"*(Negu/Mprisme) = sin~*(1.33/1.72312) = 50.52°

Note : les indices de l'analyte sont choisis de maniére aléatoire afin d'évaluer l'effet de

modification des indices du prisme. Ils ne sont pas liés aux analytes a étudier.
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SPR Reflevtivity for BK7 Prism SPR Reflectiviy for BAF10 Prism
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Figure.4. 4.Courbes SPR de différent prisme pour deux indices de réfraction comme analyte
(ns=1,33 et ns=1,40)

Selon les résultats de cette étude, il a été constaté que le verre d'indice inférieur de type (BK7)
augmentait la sensibilité et I'angle de résonance de plasmon de surface (SPR) du capteur, comme
illustré¢ dans les figures (4.5 et 4.6). Le verre d'indice supérieur tel que SF11 a en revanche
démontré une tendance a diminuer l'angle et la sensibilit¢ SPR. En outre, il est important de
souligner que la plage dynamique du capteur était restreinte pour le verre d'indice de réfraction
inférieur (BK7), tandis qu'elle s'est révélée élargie pour le verre IR supérieur (SF11), en

particulier a la longueur d'onde opérationnelle de 633 nm.

T T T
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30 -
- i
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Figure.4. 5.Plot de la sensibilité pour plusieurs prismes
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Figure.4. 6.Plot de décalage d’angle de résonance pour plusieurs prismes

Dans cette étude, nous avons adopté pour I'utilisation du prisme en verre BK7 parce qu’il donne
la sensibilité la plus €élevée et un grand décalage de la courbe de réflectivité par rapport a d’autres
prismes (BAF, SF10, SF11, etc.) pour le biocapteur SPR proposé, comme le montre la figure 4.1

la relation de dispersion du prisme BK7 est donnée par la relation de Sellmeier ci-dessous :

V.3

1.03961212%xA2 = 0.23179234%XA2 = 1.01046945x12
n, = 1+
A2-0.0060069 A2-0.02001791 = 12-103.560653

Les graphiques ci-dessus (Figure 4.5 et 4.6) illustrent la variation de la sensibilité et le décalage
de l'angle de résonance en fonction de la modification de l'indice de réfraction du substrat, en
I'occurrence le prisme. Il est notable que le prisme BK7 présente les parametres les plus

favorables par rapport aux autres prismes.
4.3.2 Epaisseur de la couche métallique

Dans les capteurs de résonance plasmonique de surface (SPR), 1'épaisseur de la couche
métallique peut avoir un impact sur la sensibilité, le type de métal utilisé et leurs performances
et rugosité, peuvent avoir un impact sur les performances des capteurs SPR. L'or et I'argent sont
des métaux typiques utilisés dans les capteurs SPR. Les courbes de relation de dispersion de
métal décrivent la relation entre le vecteur d’onde (k) et la fréquence (w) des ondes
¢lectromagnétiques qui se propagent a travers le matériau. Il fournit des informations précieuses
sur le comportement des ondes €lectromagnétiques dans le matériau, ce qui est important pour

comprendre les propriétés optiques et ¢lectroniques de métal.

Selon le modele de "Drude” a électrons libres, la longueur d’onde en fonction de la fonction

diélectrique complexe &, de n’importe quel métal peut étre écrite comme :
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22,

 22(Ac+id) .4

erzn = (gmr + i X Smi)l/z =1

Ou &, , g; la partie réelle et la partie imaginaire de permittivité du métal, qui dépend également
de la longueur d’onde incident. Dans I’expression ci-dessus, 4, signifie longueur d’onde du
plasma, qui est définie comme la longueur d’onde correspondant a la fréquence des oscillations
de la densité des électrons dans le métal. En outre, A signifie la collision ou I’amortissement de

longueur d’onde, qui correspond a I’amortissement des oscillations de densité d’¢lectrons dues

aux collisions entre les électrons.
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Figure.4. 7.Plot de courbe de la relation de dispersion

Depuis la figure.4.7 la ligne bleu pointillée indique la relation de dispersion (vecteur k) dans le
premier di¢lectrique tandis que la ligne rouge pointillée est la relation de dispersion pour le
second diélectrique. La ligne pleine noire est la partie imaginaire de la relation de dispersion des
SP. La courbe de relation de dispersion de plasmon de surface métallique décrit la connexion
entre le vecteur d’onde (k) et la fréquence des modes de plasmon de surface qui peuvent étre
générés dans des particules ou des couches minces. Cette courbe décrit les oscillations agrégées
des ¢lectrons de conduction du matériau, qui peuvent interagir de maniere significative avec la
lumiere et améliorer son absorption ou sa diffusion. La comparaison des courbes de dispersion
de I’or et de I’argent peut révéler des différences et des similitudes dans les caractéristiques
diélectriques de ces deux métaux. Cela peut aider au développement de dispositifs plasmoniques

et d’autres composantes optiques qui reposent sur 1’interaction de la lumicre avec les structures

métalliques.
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4.3.3 Optimisation de I’épaisseur métallique

L'épaisseur de la couche métallique peut avoir un impact sur la sensibilité, la réflectance
minimale et la détection de phase SPR, ce qui peut affecter la résolution du capteur. L'épaisseur
optimale du revétement métallique peut varier en fonction des parametres de test et du métal
utilisé. Notre étude a examiné la conception d'une recherche SPR utilisant différentes épaisseurs
de couches minces d'argent et d'or en mode de réflexion interne totale atténuée afin de déterminer
I'épaisseur optimale pour la plus grande sensibilité et performance du capteur. Nous avons suivi
la stratégie d’interrogation angulaire a 633 nm de longueur d’onde pour cette étude. La couche

plasmonique est faite d’or et d’argent, respectivement (Figures 4.8 et 4.9).
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Figure.4. 8.Courbes SPR de différentes épaisseurs de couche métallique d’Or

En conduisant cette étude, des variations d'épaisseur ont été apportées, allant jusqu'a 50 nm pour
l'or et 48 nm pour l'argent. Les réponses SPR inhérentes ont ét¢ analysées en utilisant I'air comme
diélectrique, comme illustré dans la Figure.4.8. Lorsque I'épaisseur du métal, en I'occurrence I'or,
est augmentée, on observe une légére diminution de 1'angle de résonance. Cependant, cet angle
a tendance a converger vers une valeur d'environ 6rs=43,8° pour l'or, avec une réflectivité
minimale atteignant Rmin=8,6 x 10~ UIR/° pour les couches d'or. En ce qui concerne l'argent
(figure.4.9.), I'angle de résonance tend a converger autour de 0rs=40,12°, accompagné d'une

réflectivité minimale de Rmin=2,05 x 10~ UIR/°.

Cette convergence s'explique par la faible capacité d'absorption de la couche métallique dans
cette gamme d'épaisseurs. De plus, il est important de noter que la largeur de la courbe de réponse
a mi-hauteur maximale (FWHM) est plus prononcée pour les épaisseurs plus modestes. Plus
précisément, pour l'or et I'argent, les valeurs de FWHM sont respectivement de 1,7° (& une

épaisseur de 45 nm) et 1° (2 une épaisseur de 42 nm).
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Figure.4. 9 Courbes SPR de différentes épaisseurs de couche métallique d’Argent

4.3.4 Evaluation de la qualité des plasmons de surface

L’¢étude de I’évaluation de la qualité de SPR implique I’utilisation de mod¢les numériques pour
donner une évaluation virtuelle de la qualité et de la performance des processus de SPR. Il peut
étre utilisé pour étudier les variations de forme dans la courbe de réponse SPR. Les chercheurs
peuvent examiner la qualité des puces de capteur, évaluer la qualité de surface des puces SPR et
aider les chercheurs a optimiser la conception des puces de capteur SPR et les circonstances

expérimentales en décrivant quantitativement ces changements de forme.

En se basant sur les tracés issus de la phase d'optimisation de 1'épaisseur de la couche métallique,
les calculs requis sont ensuite effectués afin d'évaluer la qualité des résonances de plasmons de

surface (SPR). Les conclusions de ces analyses sont compilées dans les tableaux ci-dessous.

Epaisseur d’Or ARy AR2 AB Qsp
45 nm 0,934451 0,810351 1,40 0,623143
46 nm 0,937927 0,819227 1,35 0,650797
47 nm 0,939091 0,825391 1,30 0,678647
48 nm 0,938513 0,829613 1,26 0,701638
49 nm 0,935409 0,831209 1,22 0,724023
50 nm 0,930161 0,830361 1,15 0,765444

Tableau.4. 1 Evaluation de la qualité des plasmons de surface

Epaisseur d’Ag AR AR2 AB Qsp
42 nm 0,935651 0,869456 0,66 1,367505
43 nm 0,945774 0,882973 0,64 1,428710
45 nm 0,953209 0,893509 0,62 1,489530
46 nm 0,957193 0,900393 0,59 1,574225
47 nm 0,959461 0,905564 0,57 1,635986
48 nm 0,958209 0,906909 0,54 1,726961

Tableau.4. 2 Evaluation de la qualité des plasmons de surface
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Les calculs présentés dans les tableaux précédents révelent une nette supériorité des propriétés
des plasmons de surface (SPs) de l'argent par rapport a celles de 1'or. Les analyses mettent en
avant une plage optimale d'épaisseur plutdt qu'une valeur spécifique. Lorsque 1'évaluation des
performances des résonances plasmonique de surface entre I'or et I'argent est comparée, il devient
apparent que l'argent surpasse 1'or en termes de capacités plasmonique. Cependant, en raison de
sa propension a s'oxyder rapidement, en particulier en présence de solutions liquides comme dans

le contexte de la bio-détection, son usage direct est limité.

Afin de surmonter cette problématique, une simulation a ét€¢ mise en ceuvre avec un capteur doté
d'une couche métallique constituée d'un film d'argent protégé par une couche d'or. Du point de
vue de la stabilité chimique, il est préconisé de choisir une épaisseur de couche d'or située entre

40 nm et 50 nm pour susciter une résonance de plasmon de surface de qualité supérieure.
4.3.5 Optimisation de la longueur d’onde d’hémoglobine

Au cours de I’étape précédente, nous avons utilisé un faisceau d’interrogation d’une longueur
d’onde de 633 nm. Nous avons examiné comment le réglage de la longueur d’onde impacte la
réaction du capteur face a I’hémoglobine & la concentration Ciy=100 g/L. A présent, nous allons
simuler d’abord la réponse du capteur a base de I’or en utilisant des longueurs d’onde présentant
des degrés d’absorption différents dans le domaine visible (435, 555, 600, 633, 700). L’objectif

est de comprendre comment cette variation d’absorption influe sur les performances du capteur.
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Figure. 4. 10. Courbes SPR pour différentes longueur d’onde pour [’hémoglobine
Prisme (BK7) /Au(d=48 nm)/Hb

La Figure 4.10 présente les variations de la réflectance en fonction de l'angle pour différentes
longueurs d’onde. Les résultats révelent des variations dans les angles de résonance pour

différentes longueurs d'onde des courbes de réflectance. Cette figure met en évidence plusieurs
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observations importantes. Premi¢rement, il est clair que FWHM de la courbe SPR diminue a
mesure que la longueur d'onde augmente, tout comme la profondeur de la pente diminue avec
l'augmentation de la longueur d'onde. Deuxiémement, la forme de la courbe SPR reste
relativement constante pour la plupart des longueurs d'onde, a l'exception de 435 nm. A 435 nm,
une absorption significative de I'or commence a environ 2,4 ¢électronvolts, ce qui est corrélé a

une longueur d'onde d'environ 520 nm.

Notons que la courbe de réflectance pour 555 nm ne présente pas une netteté marquée, avec un
contraste trés faible, et un décalage de I'angle de résonance du capteur SPR de ABspr=9°. En

conséquence, la sensibilité dans ce cas est relativement faible.

L'analyse suggere que la longueur d'onde optimale est celle qui présente la pente minimale. Bien
que la longueur d'onde de 435 nm montre une absorption élevée de 'hémoglobine, il est clair que
la longueur d'onde de 633 nm est calculée comme la meilleure longueur d'onde optimale dans la

plage visible pour 1'état de l'angle de résonance.

La figure précédente met en évidence un comportement optimal a proximité du domaine
infrarouge, illustré par la courbe a 700 nm. Cela suggere qu'il est préférable de travailler a des
longueurs d'onde plus élevées, par exemple a 850 nm (zone de pathologie), plutdét qu'a des
longueurs d'onde plus courtes, telles que celles comprises entre 400 et 500 nm. Cette préférence
pour des longueurs d'onde plus élevées est basée sur la nécessité d'assurer un couplage adéquat

entre la lumiére incidente et les plasmons de surface.
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Figure 4. 11. Courbes SPR pour différentes longueur d’onde pour I’hémoglobine (Prisme
(BK7) /Ag(d=46 nm)/Hb)

L’interaction de l'argent en réponse a la variation de la longueur d'onde se manifeste par une
relation inversement proportionnelle en ce qui concerne I'absorption et FWHM de la courbe SPR
ce qui montre la figure 4.11. Il est nettement observé que la FWHM de la courbe SPR diminue a

107



Chapitre 04 Simulations et optimisation des résultats

mesure que la valeur de la longueur d'onde augmente. De plus, le niveau minimal de réflectivité
augmente lorsque la valeur de la longueur d'onde augmente elle passe de 0,0006 jusqu’a 0,007
UIR/®°. La courbe SPR conserve une forme générale presque invariable pour la plupart des
longueurs d'onde, sauf a 435 nm, ou la réflectivité atteint son maximum, empéchant ainsi la
manifestation du phénoméne plasmonique. Cela s'explique par l'insuffisance d'excitation du
plasmon a cette longueur d'onde, précisément lorsque celle-ci coincide avec la valeur maximale
d'absorption d'un analyte en interaction. La longueur d'onde optimale se manifeste a 700 nm mais

on va adopter 633 nm comme onde d’excitation dans ce travail.

Le décalage d’angle de résonance varie avec 1’augmentation de longueur d’onde de 68,2° jusqu’a
62,8°. Toutefois, en comparaison avec les autres longueurs d'onde, elle affiche des performances

relativement inférieures, ce qui est attribuable a une plus grande largeur a mi-hauteur maximale.

4.3.6 Optimisation de I’épaisseur d’hémoglobine

L'optimisation de 1'épaisseur de tissu biologique dans le contexte de la résonance plasmonique
de surface (SPR) peut étre essentielle pour la réalisation de mesures précises et sensibles. Il vise
a maximiser la sensibilité de la détection tout en maintenant des conditions expérimentales
pratiques, a partir de la figure 4.12, 1’épaisseur de I’analyte varie de 30 a 300 nm alors que
maintenir I’épaisseur du film métallique fixée (pour I’or a 48 nm et 46 nm pour 1’argent) et a une
concentration de 100 g/L de Hb pour la longueur d’onde 633nm. On remarque un élargissement
de FWHM avec une croissance de 1’épaisseur tissulaire a cause de phénomene d’absorption.
L’¢épaisseur de Hb pour obtenir la meilleure courbe de réflectance de SPR est trouvée pour €tre
supérieure a de 100 nanométre, car on ne peut réellement assurer une couche tissulaire au tour

de 30 nm.
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Figure 4. 12. Courbes SPR pour différentes épaisseurs de Hémoglobine avec [’or (Prisme
(BK7) /Au(d=48 nm)/Hb)
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L'augmentation de 1'épaisseur de la couche de Hb entraine une augmentation supplémentaire de
FWHM de la courbe SPR, ce qui diminue encore davantage les performances du capteur. Lorsque
I'épaisseur atteint environ 300 nm, la courbe de réflectance SPR se dégrade en raison de
'absorption ¢levée d'énergie par la Hb et on arrive a la saturation de détection. Ce comportement
est également observé pour un film métallique en argent, tout en maintenant un FWHM inférieur
a celui de 1'or, comme le montre la figure 4.13. Ce qui est remarquable, c'est que la variation de
I'épaisseur affecte principalement la largeur de la courbe SPR plutot que le contraste de la courbe.
En outre le capteur prend un temps élevé depuis I’excitation ATR jusqu’a la sensibilité de

détection au point de résonance.
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Figure.4. 13Courbes SPR pour différentes épaisseurs de Hémoglobine avec [’argent (Prisme
(BK?7) /Ag(d=46 nm)/Hb)

4.3.7 Détermination de la Profondeur de pénétration

L’optimisation de la profondeur de pénétration est cruciale dans la conception des capteurs SPR.
Elle est influencée par la longueur d'onde de la lumiére qui entre ainsi que les indices de réfraction
de métal et de 1'hémoglobine. Cela mesure a quelle profondeur le champ évanescent peut
atteindre la couche d’hémoglobine et métal. Cette mesure varie de maniere proportionnelle avec
la longueur d'onde, allant de 17 a 208 nm pour l'or et de 62 a 246 nm pour l'argent, sur une gamme

d'ondes de 435 a 700 nm (suivant les relations I1.148-11.149).
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Figure.4. 14. Profondeur de pénétration dans [’hémoglobine en fonction de la longueur d’onde

Les figures 4.14 et 4.15 démontrent clairement que, a une longueur d'onde de 435 nm, la
profondeur de pénétration est extrémement limitée, méme en comparaison avec l'épaisseur
optimale de la couche d'hémoglobine. Cela explique pourquoi le champ évanescent ne peut pas
s'enfoncer suffisamment profondément dans lI'hémoglobine pour fournir une réponse SPR
significative. En outre, cela confirme l'importance d'utiliser des épaisseurs d'analyte importantes
d'un co6té pour garantir la propagation de 1'onde évanescente, tout en soulignant les défis réels

associés a la création d'une couche d'analyte mince en général.
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Figure. 4. 15. Profondeur de pénétration en fonction de l’indice de réfraction de I’hémoglobine

A la longueur d'onde adoptée (633 nm), la profondeur de pénétration est de 163,13 nm pour I'or
et de 193,9 nm pour l'argent. Ainsi, pour obtenir une réponse de réflectivité SPR satisfaisante, il
est possible d'atteindre une épaisseur d'hémoglobine allant jusqu'a 200 nm dans le cas de 1'argent.
Ceci s'explique par le fait qu'une plus grande profondeur de pénétration peut engendrer une
interaction plus étendue, conduisant ainsi a une plus grande sensibilité aux variations de 1'indice

de réfraction de I'hémoglobine.
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4.3.8 Variation de la concentration d'hémoglobine
Les courbes SPR de longueur d’onde constante a 633 nm pour la détection de 1’hémoglobine
avec des concentrations (indices de réfraction, voir Annexe-A-) allant de 0 a 250 g/L sont

indiquées sur la figure 4.16. Cette variété croissante provoque 1’augmentation des indices de
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Figure.4. 16. Courbes SPR pour différentes concentrations de Hémoglobine avec I’or
Prisme (BK7) /Au(d=48 nm)/Hb

La figure illustre que les courbes de réflectance pour la couche métallique d'or présentent une
similitude marquée, bien que des variations soient observées dans l'angle de résonance et la
réflectance minimale. La réflectance minimale varie 1égérement de 0,00627 a 0,01884 unités
d'intensité, tandis que 'angle de résonance évolue de 64,6° a 72,4°, ce dernier dépend de 1’indice
de réfraction d’hémoglobine nub un petit changement de I’indice engendre un décalage de 1’angle
de résonance ABfrws. En outre, la largeur & mi-hauteur (FWHM) augmente de 4,6° a 6°, et la
variation totale de l'angle de résonance (Abres) est de 7,5°, comme indiqué dans le tableau 1. La
présence de molécules d'hémoglobine entraine une augmentation de 1'absorption, résultant de la
perte significative d'énergie due a I'augmentation significative de la partie réelle de la constante
di¢lectrique de I'hémoglobine ce explique la croissance de valeur de réflectivité minimale Rmin.
Le rapport entre le décalage d’angle et le changement d’indice de réfraction est défini comme la

sensibilité angulaire Sg = df,4;/dn.

concentration NHB Ores(®) | Rmin (IU) | ABres(®) | FWHM(®) | Sensibilité(°)/(IU)
0 g/l 1,3321 64,60 0,0062 Réf 4,6 Réf
50 g/l 1,3459 | 66,00 0,0079 1,4 4,8 106,44
100 g/1 1,3580 | 67,40 0,0083 1,4 5 107,70
150 g/1 1,3711 69,00 0,0113 1,6 5,4 122,13
200 g/l 1,3841 70,60 0,0136 1,6 5,7 123,07
250 g/l 1,3972 | 72,45 0,0188 1,8 6 137,40

Tableau.4. 3.Disposition des valeurs de l'indice de réfraction (IR), de la réflectance minimale
(Rmin), du FWHM, de I’angle de résonance et de la sensibilite S a 1=633 nm,
pour épaisseur d’or d Au=48 nm
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La Figure.4.16 met en certitude la réponse du SPR a I'hémoglobine pour diverses variations de
concentration, représentant une modification de 0,0652 unité d'indice de réfraction (RI). Le
capteur SPR montre une sensibilité remarquablement ¢levée a des concentrations élevées,
atteignant 137,4 degrés par unité d'indice de réfraction (RIU) grace a la croissance de densité de
surface plus ¢levée de biomolécules d’hémoglobine, tandis qu'il affiche une sensibilité¢ de 106,87
degrés par unité d'indice de réfraction (RIU) pour les concentrations plus faibles. Ainsi, de tres
petites modifications de l'indice de réfraction peuvent étre clairement détectées en temps réel,
démontrant I'impact significatif sur la sensibilit¢ du SPR. Cependant, il est important de noter
que l'augmentation de la densité de surface peut réduire le bruit de fond et améliorer la précision

des mesures.
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Figure.4. 17. Courbes SPR pour différentes concentrations d’Hémoglobine avec [’argent
Prisme (BK7) /Ag(d=46 nm)/Hb

Les particules d’argent et d’or peuvent présenter des comportements différents dans divers
contextes en raison de leurs propriétés optiques et plasmoniques distinctes. Dans le contexte des
interactions surface plasmon résonance (SPR). La figure.4.17 illustre que les courbes de
réflectance de la couche métallique d'argent présentent une similitude frappante. Cependant, on
observe un changement significatif dans l'angle de résonance et la réflectance minimale.
L'intensité de la réflectance minimale évolue entre 2,3x107a 0,0029 UIR/° en passant des faibles
concentrations aux concentrations ¢levées. De plus, I'angle de résonance varie de 68,14°a 78,13°.
Par ailleurs, FWHM augmente de 3,6° a 5,4°, tandis que le décalage de l'angle de résonance

connait une variation totale de Abres =10°, comme le détaille le tableau associé.

Avec des concentrations plus élevées d’hémoglobine, la densité des molécules sur la surface de
particule métallique augmente. Cette densité plus élevée améliore I’interaction entre la lumicre
incidente et les molécules d’analyte, conduisant a un effet SPR plus prononcé et a une réflectivité

plus élevée. Les particules d'argent a la surface ont la capacité d'adsorber les molécules
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d'hémoglobine, ce qui modifie les propriétés de la protéine. Cette interaction peut affecter la
stabilité, la fonction ou les propriétés de liaison de la protéine[15]. Les particules d’argent ou les
ions peuvent induire un stress oxydatif en générant des especes réactives d’oxygene, qui peuvent

interagir avec la structure protéique de 1’hémoglobine, entrainant des modifications ou des

dommages.
concentration | nHB Ores(®) | Rmin (IU) | ABres(®) | FWHM(®) | Sensibilité(°)/(IU)
0 g/l 1,3321 | 68,14 0,0029 Réf 2,5 Réf
50 g/l 1,3459 | 69,85 0,0022 1,18 2,8 123,91
100 g/1 1,3580 | 71,65 0,0013 1,27 3,0 138,76
150 g/1 1,3711 | 73,56 0,0006 1,30 3,2 145,80
200 g/l 1,3841 | 75,67 | 7,3x10-5 1,39 3.4 162,30
250 g/l 1,3972 | 78,13 | 2,3x10-5 1,45 3,7 187,78

Tableau.4. 4.Disposition des valeurs de ['indice de réfraction (IR), de la réflectance minimale (Rmin),
du FWHM, de l’angle de résonance et de la sensibilit¢ S a A=633 nm,
pour épaisseur d’argent d Ag=46 nm

Les données présentées dans le tableau ci-dessus mettent en véracité le comportement du capteur
a base d'argent en présence d'hémoglobine, couvrant diverses variations de concentration se
traduisant par un changement de 0,0652 unités d'indice de réfraction (RI). Les résultats du SPR
révelent une sensibilité remarquable a des concentrations élevées, avec des valeurs de
187,78°/RIU, ainsi qu'a des concentrations faibles, atteignant 123,91°/RIU. 1l est clair que le
capteur a base d'argent présente des performances supérieures a celles du capteur en or.
Cependant, il présente également des effets secondaires indésirables, ce qui en fait un choix
moins favorable expérimentalement. Il est possible d'atténuer ces effets secondaires en utilisant
l'argent comme une couche adhésive, recouverte d'une couche d'or ou d'un autre matériau,
comme le graphéne ou le MXenes. Cela pourrait potentiellement améliorer davantage les

performances du capteurs[16].
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4.4 Exploration des performances du capteur SPR

4.4.1 La sensibilité

La concentration d’hémoglobine, peut influencer la sensibilit¢ de SPR. Des concentrations plus
¢levées entrainent généralement des signaux plus forts et une sensibilité accrue, c’est parce que
plus de molécules d’hémoglobine sont disponibles pour interagir avec la surface du capteur SPR,
tandis que des concentrations plus faibles peuvent entrainer des signaux plus faibles et une
sensibilité réduite. La figure 4.18 dépeindre que les capteurs SPR basés sur l'argent étudiés

montrent une sensibilité accrue dans la plage spectrale de 435 a 700 nm.
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Figure 4. 18. Variation de sensibilité avec l’indice de réfraction de [’hémoglobine.

Cette amélioration s'explique par l'indice de réfraction inférieur de l'argent, variant de 0,13982 a
0,15433, ainsi que par son coefficient d'extinction plus élevé, allant de 2,1868 a 4,3046, par
rapport aux capteurs a base d'or. Ces caractéristiques favorisent la fonctionnalisation de la surface
métallique avec des biomolécules sur les capteurs a base d'argent. Cependant, il est important de
noter que l'or présente un indice supérieur, allant de 0,25701 a 1,3557, et un coefficient
d'extinction compris entre 1,7016 et 3,7153, ce qui se traduit par une affinité accrue pour les

biomolécules.
4.4.2 L’angle de résonance

L’angle de capteur SPR est fortement li¢ a I’indice de réfraction du milieu dans lequel la SPR se
produit. L’angle de résonance optimal pour I’activation SPR peut étre déterminé par un certain
nombre de parameétres, y compris la composition du film métallique et I’indice de réfraction de
I’échantillon. De petites variations de 1’indice de réfraction de 1’hémoglobine entrainent de
grands changements dans la réponse SPR a I’angle de résonance, ce qui le rend tres sensible aux

événements des liaisons de la molécule.
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La figure 4.19 montre que l'angle de SPR a une relation linéaire avec l'indice de réfraction de
I'hémoglobine et méme avec sa concentration. Le degré de changement de l'angle SPR en
fonction du changement de l'indice de réfraction dépend de la longueur d'onde d'excitation et du

contact des molécules d'hémoglobine avec la surface métallique.
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Figure. 4. 19. Variation d’angles de résonances avec l'indice de réfraction de I’hémoglobine
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Dans notre cas, une modification de la concentration de 50 g/l entraine une variation de 0,013 de
l'indice de réfraction, ce qui représente un décalage d'angle de 1,4 degré. Ainsi, en effectuant un
simple calcul, il est évident qu'une modification tres faible de 0,001 d'indice se manifeste par un

décalage d'angle de 0,11 degrés. Cette constatation souligne l'extréme sensibilité du capteur.
4.4.3 Lalargeur a mi-hauteur maximale (FWHM)

La figure.4.20 illustre les variations de FWHM en fonction de l'indice de réfraction. Le FWHM
est une mesure couramment utilisée dans la Résonance Plasmonique de Surface (SPR) pour
¢valuer sa performance. Il représente la largeur d'un pic angulaire a mi-hauteur de son intensité
maximale. Ou un petit FWHM se traduit par une bonne performance de capteur. Cette mesure
est souvent influencée par l'indice de réfraction du matériau a travers lequel la lumiére se
propage.
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Figure.4. 20. Variation de largeur a mi-hauteur en fonction de l'indice de réfraction d’hémoglobine

Lorsque la lumiére traverse un matériau avec un indice de réfraction différent, comme
I'hémoglobine, elle subit des changements de vitesse et de direction plus prononcés. Cela peut
provoquer une dispersion, ou les différentes longueurs d'onde de la lumiére se courbent de
maniére distincte. En conséquence, la largeur angulaire du pic s'élargit de 4,6 jusqu’a 6°, ce qui
se traduit par une augmentation du FWHM ou c’est le cas de I’or tandis que I’argent dévoile une

faible largeur angulaire de 3,6 a 5,4°.
4.4.4 La figure de mérite (FOM)

La figure de mérite (FOM) est une mesure de performance qui montre comment la sensibilité et
FWHM affectent le fonctionnement des capteurs de résonance plasmonique de surface (suivant
la relation 1.30). C’est un facteur essentiel a prendre en compte lors de la conception et de

I’évaluation des capteurs, c’est-a-dire qu’un FOM plus grand suggéere un meilleur rendement des

capteurs.
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Figure. 4. 21 Variation de la figure de mérite en fonction de l'indice de réfraction d’hémoglobine

D'apres la figure 4.21, on peut constater que le capteur soit la base de I'or ou de I'argent, il présente
sa FoM ¢levée, d'environ 35 lorsque la concentration d'hémoglobine est élevée, correspondant a
un indice de 1,3972. En contraste, la valeur minimale est enregistrée a un faible indice, environ
1,345 pour I'or. De l'autre coté, 'argent atteint sa valeur minimale a une concentration de 150 g/1,
correspondant a un indice de 1,3711. Cette variation est attribuable au fort pouvoir d'attraction
des molécules d'hémoglobine envers le métal, se traduisant par une affinit¢ marquée pour la

surface métallique, ce qui engendre un FoM ¢élevé.
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4.4.5 La précision de détection (DA)

Un rapport signal-bruit €levé est nécessaire pour une détection précise. Le capteur assure que le
signal de liaison de I'analyte peut distinguer tout bruit de fond ou interactions non spécifiques.
En général, la sensibilité est toujours inversement proportionnelle a la précision de détection.

Une sensibilité optimale est recherchée afin d'obtenir une mesure précision.
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Figure.4. 22. Variation de précision de détection en fonction de ['indice de réfraction d’hémoglobine

La figure présentée illustre la variation de la précision de détection en fonction de l'indice de
réfraction de I'hémoglobine afin de vérifier la précision du capteur. La figure montre que l'argent
présente une précision supérieure a celle de 1'or, ce qui est positif. Cependant, on observe que
cette valeur diminue plus rapidement avec l'augmentation de 1’indice de réfraction (la
concentration de Hb) pour I'argent par rapport a 1'or. Cela peut étre di a 1'instabilité de 'argent

lorsqu'il interagit avec un milieu biologique.
4.4.6 Le changement de phase

La réflectance (R) de la structure multicouche est calculée par la formule R = |r|? .L’angle de
résonance (Ores) est calculé en tracant la courbe de réflectance du modéle de couche N avec
I’angle d’incidence (0). Ceci correspond a la réflectance minimale requise pour une stimulation
efficace de la SP. le décalage de phase (¢) pendant la TIR a I’angle de résonance entre la lumicre

I’incidente et réfléchie est calculé par la relation suivante [17].

@ =arg(r) .5
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Figure. 4. 23. Décalage de phase pour différentes concentrations d’Hémoglobine avec [’or
Prisme BK7/Au (d=48 nm)/Hb

Tel que représenté par les figures 4.16 et 4.17, le décalage d’angle de résonance (0:¢s) le plus net
de la lumiere de p-polarisation dans les conditions d'excitation SPR ne se produit que lorsque la
réflectivité est proche de zéro. Le tracé de l'angle de phase avec 1'angle d'incidence de la figure
4.23 ou la réponse du capteur a base d'or avec la variation de la concentration d'hémoglobine est
montré a la figure 4.16. Dans le cas de la méthode d'interrogation de phase, la représentation ci-
dessus illustre que lorsque la résonance se produit pour un indice de réfraction spécifique du
milieu de détection (I'hémoglobine), la phase entre l'incident et la lumiére réfléchie change
rapidement. Lorsque l'indice de réfraction de I'hémoglobine passe de 1,3321 a 1,3972, ce qui
correspond a des concentrations allant de 0 g/l a 250 g/I de nub, ce changement soudain d'angle
de phase aux différents angles de résonance se produit également. Les deux cas testés avec de

l'or et de l'argent ont montré que l'angle de phase augmente également la concentration
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Figure. 4. 24.Décalage de phase pour différentes concentrations d’Hémoglobine avec I’argent
Prisme BK7/Au (d=48 nm)/Hb
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Quand I'épaisseur du film métallique change, la phase subit une transition de valeurs supérieures
a inférieures lorsque le film devient plus mince, tandis qu'une transition inverse se produit lorsque
le film s'épaissit, avec des épaisseurs spécifiques telles que 48 nm pour I'or et 46 nm pour 1'argent.
Ces caractéristiques résultent d'une compétition entre deux mécanismes d'amortissement, a
savoir l'amortissement interne et 1'amortissement par rayonnement, les résultats sont similaires

avec les travaux de « Angad S. Kushwaha,»[17].

L'amortissement interne augmente avec l'épaisseur du film, ce qui entraine une conversion
d'énergie en pertes thermiques dans le métal. La permittivité réelle du métal est étroitement li¢e
a la variation de I'amplitude de la phase, ou l'argent présente une amplitude de phase supérieure
en raison de sa permittivité supérieure a celle de l'or. De plus, la concentration en hémoglobine,

c'est-a-dire la partie réelle de l'indice, a un impact sur le décalage de phase.
4.5 Etude de la distribution du champ électrique

La sensibilité des capteurs de résonance plasmonique de surface (SPR) est grandement influencée
par le champ électrique. Etant donné que le champ électrique est responsable de I'excitation des
plasmons de surface, tandis que le champ magnétique n'intervient pas directement dans le
mécanisme SPR et n'influe donc pas sur le signal SPR, ce phénomene résulte de l'interaction

entre la surface métallique et I'analyte.

Dans le but d'accroitre la sensibilité des capteurs SPR, l'intensification du champ électrique entre
la surface métallique et I'analyte est nécessaire. Plusieurs facteurs, tels que les dimensions, la
configuration et la composition du matériau métallique, ainsi que les propriétés de
I'environnement entourant la structure métallique, peuvent influencer l'optimisation de la

sensibilité des capteurs SPR.
4.5.1 L’influence de prisme

En fonction de la configuration de réflexion totale interne (TIR), 1'indice de réfraction du prisme
est essentiel pour déterminer la sensibilité du capteur SPR. Une relation directe entre la sensibilité
du capteur SPR et l'indice de réfraction a été observée dans la figure (4.5). La figure suivante
(4.25) montre une corrélation entre la sensibilité et le chevauchement intégral dans la région de
l'analyte, plus une augmentation significative du champ électrique due a I'absorption maximale

du film métallique a l'interface métallique/di¢lectrique (Hb) a une longueur d'onde de 633 nm.
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La réflectivit¢ (R) atteint un minimum a la résonance, tandis que l'intensité du champ
¢lectromagnétique atteint un maximum a la surface, conformément a la figure 4.25. Les ondes
plasmoniques de surface générent de forts champs évanescents au niveau du contact
métal/diélectrique a I'angle de résonance. Puisqu'un champ évanescent faible peut se dissiper trop
rapidement pour détecter une liaison biologique, la sensibilité provoquée par l'expansion du
champ sera plus prononcée, et automatiquement un champ évanescent plus fort signifie une zone

de détection plus grande pour surveiller l'interaction des molécules d'hémoglobine.

De plus, le signal SPR est particulierement sensible aux altérations sur la surface métallique. en
raison de la propriété unique de générer des champs €vanescents, ou I’amplitude du champ est la
plus élevée a l'interface et se désintégre exponentiellement en fonction de la distance de

I’interface métal / diélectrique.

30 X-component of the electric field distribution for Ag.
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Figure. 4. 25Distribution de composante X du champ électrique le long du métal et I’hémoglobine pour
différents prismes

Selon la condition de résonance, I'exigence de couplage est remplie si la permittivité réelle du
métal |em:| est supérieure a la quantité X = (nf,n,zib / (nz% —n%,)), ce qui correspond a des angles
de résonance inférieurs a 90°. Cette exigence fournit une particularité¢ dans la sensibilité pour un
indice de réfraction prismatique donné a une longueur d'onde constante, permettant a la quantité
d'approcher |emd a la longueur d'onde donnée. Cela démontre une augmentation du champ
¢lectrique et de méme la sensibilité du capteur pour plus faible indice de réfraction prismatique,

tel que le BK7, par rapport aux autres prismes étudi€.
4.5.2 L’influence de I’épaisseur métallique

La représentation graphique (figure 4.26) souligne clairement que lorsque I'épaisseur d'un film

métallique varie de 01 nanometre, cette variation peut étre attribuée a des modifications dans le
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champ électrique. Cela est dii au fait que le champ électrique est extrémement sensible aux
changements a l'interface entre le métal et le diélectrique, particuliérement prés de l'angle de
résonance. La distribution du champ évanescent indique que 1'épaisseur optimale de la couche

d'argent est de 46 nanometres, tandis que 1'épaisseur optimale de 1'or est de 48 nanométres.

the X-component of the electric field distribution for Ag
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Figure. 4. 26.Distribution de composante X du champ électrique le long d’argent pour différentes
épaisseurs

La comparaison entre les deux graphiques exprime distinctement une constante : I'argent affiche
systématiquement un champ électrique plus puissant que l'or. Cette différence s'explique par la
supériorité de la conductivité €lectrique de l'argent par rapport a l'or, due a sa structure cristalline
et a la mobilité accrue des électrons dans son réseau atomique. Cela en fait théoriquement un

choix privilégié pour l'excitation SPR.

- the X-component of the electric field distribution for Au
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Figure.4. 27 Distribution de composante X du champ électrique le long d’or pour différentes épaisseurs
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4.5.3 Variation de la longueur d’onde

La longueur d'onde joue également un rdle dans I'évolution des champs électriques et
magnétiques. Une augmentation de la sensibilité aux longueurs d'onde plus courtes est
principalement attribuable au comportement des matériaux métalliques. Les parties réelles et
imaginaires de l'indice de réfraction d'un métal déterminent la capacité d'une couche métallique
a transmettre la lumicre et augmentent proportionnellement avec la longueur d'onde (Figure
4.28). Lorsque I’indice de réfraction du métal passe de em = 0,13982 + 2,1868*i a A =
435nm a em = 0,1543 + 4,3046 i a une longueur d’onded = 700 nm, ’amplitude des
champs |E,|? a D’interface de I’analyte est considérablement réduite donc la sensibilité de la
structure devient discréte. Dans la configuration standard du capteur Kretschmann SPR, la
profondeur de pénétration était de 135 et 245 nm a 555 et 700 nm respectivement. Le champ
¢lectrique soit plus grand pour les longueurs d’onde plus petites et la désintégration
exponentiellement est rapide. Cela implique que les SPR excités a des fréquences élevées
(hautes) sont plus limités a la surface métallique et ont une durée de vie plus courte que ceux

excités a des fréquences ¢€levées (basses).

the X-component of the electric field distribution for Ag.
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Figure.4. 28Distribution de composante X du champ électrique le long du métal et [’hemoglobin pour
différentes longueurs d’onde

A longueur A= 435nm les modes de plasmon de surface ne peuvent pas étre directement
excités sur une surface lisse par une onde électromagnétique de propagation d’incident,
¢ventuellement que le vecteur d’onde du plasmon de surface est plus grand que le vecteur d’onde

|ksp| > w/c.

4.5.4 Effet de I’angle de résonance

La distribution de composante X du champ électrique est continue pour I’interaction or

hémoglobine a une concentration de 100 g/l, tandis que son composante Z est discontinu. Parce

122



Chapitre 04 Simulations et optimisation des résultats

que I’hémoglobine a un constant diélectrique inférieur a celle du métal(|ed| = 3,6x107°%),
|Ez|? présente une amplification substantielle au contact métal/analyte. L’onde plasmonique de
surface génére un champ évanescent fort environ 23 Vm™ (figure 4.29) au contact
métal/diélectrique a 1’angle de résonance. En raison de sa propre caractéristique de générer des
champs évanescents, ou l'amplitude du champ est la plus élevée a l'interface et se désinteégre
exponentiellement en fonction de la distance entre l'interface métal/hémoglobine, le signal SPR

est particuliérement sensible aux changements a la surface métallique.

X-component of the electric field distribution of Au-Hb at 100 g/.
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Figure. 4. 29. Distribution de composante X du champ électrique le long du [’or et ['hémoglobine pour
différent angles autour de ’angle de résonance Gres=67,65°

Le champ de ’onde évanescente se propage le long de la limite (direction x) et se décroit
exponentiellement avec 1’augmentation de la distance de la limite (direction z).L.’amplification
du champ électrique est la plus importante a la résonance, ou I’angle de résonance est Orés =
67,6°, tel qu'illustré par les Figures.4.29 et 4.30 comparativement aux exemples prés de la

résonance.

Z-component of the electric field distribution of Au-Hb at 100 g/l.
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Figure.4. 30.Distribution de composante Z du champ électrique le long du [’or et I’hemoglobin pour
différent angles autour de [’angle de résonance Gres=67,65°

123



Chapitre 04 Simulations et optimisation des résultats

En examinant la Figure.4.29, on peut remarquer que la composante z du champ électrique
présente une discontinuité. Elle est presque nulle a la surface métallique, puis augmente
brusquement a son maximum de 2 jusqu'a 73 V/m a l'interface métal-diélectrique. Elle reste
constamment maximale a I'angle de résonance fres = 67,65° et autour de cet angle, a l'intérieur
de I'némoglobine, elle décroit de maniere exponentielle jusqu'a son extinction. La composante z
du champ électrique peut affecter la détection SPR en influengant la distribution du champ
évanescent, en modulant le signal SPR a travers les champs électriques appliqués et en affectant

l'excitation des plasmons de surface.

Lors de l'interaction entre l'argent et 1'hémoglobine, un comportement similaire a celui décrit
précédemment a été observé. Cependant, 1'argent génére un champ électrique évanescent plus
¢levé que l'or en raison de sa permittivité réelle, qui favorise une meilleure propagation du champ
¢lectrique. Bien que la partie imaginaire de la constante dié¢lectrique n’affecte pas ’amplitude de
champ évanescent, elle induit un déphasage en fonction de la distance dans le milieu c’est-a-dire
la direction z. Ce champ électrique évanescent atteint progressivement son maximum a l'interface
entre l'argent et I'hémoglobine, atteignant jusqu'a 31 V/m, avant de décroitre de manicre

conforme a la normale.

the X-component of the electric field distribution Ag-Hb at 100 g/l.
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Figure. 4. 31.Distribution de composante X du champ électrique le long de I’argent et I’hemoglobin
pour différent angles autour de I’angle de résonance Gres=71,65°

Les tracés figurant a la figure 4.32 représentent la composante z du champ électrique de 1'argent
lorsque celui-ci est en présence d'hémoglobine a une longueur d'onde de 633 nm maintiennent
une discontinuité significative en fonction de la distance par rapport au prisme ou a la surface
métallique. Leur valeur maximale se manifeste précisément a l'interface entre le métal et

I'hémoglobine, particulierement lorsqu'on atteint 'angle de résonance. Méme dans la région pré-
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résonance, cette valeur s'éléve a environ 240 V/m, ce qui la rend plus de trois fois supérieure a

celle de I'or. Cette augmentation substantielle renforce la sensibilité du biocapteur associé.

250 the Z-component of the electric field distribution Ag-Hb at 100g/I
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Figure.4. 32Distribution de composante Z du champ électrique le long de [’argent et [’hemoglobin pour
différent angles autour de I’angle de résonance Gres=71,66°

4.5.5 Variation de la concentration d’hémoglobine

On a étudié une plage de 0 a 250 g/L pour évaluer l'effet de la concentration, en utilisant la
longueur d'onde optimale de 633 nm, et les résultats sont présentés dans les graphiques 4.33 et
4.34. Selon l'analyse des courbes de concentration, la sensibilité du capteur est améliorée en
augmentant l'indice de réfraction. Il est bien connu que le champ ¢lectrique est li¢ a cette
sensibilité et que la valeur du champ électrique augmente avec 1'¢largissement de la plage de
concentration. La densité accrue des biomolécules d'hémoglobine en contact avec la surface

métallique est a I'origine de cette augmentation.

X-component of the electric field for Au-Hb at 633 nm
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Figure. 4. 33 . Distribution de composante X du champ électrique le long de [’or pour différentes
concentrations d’hemoglobin a 633 nm
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Il a été constaté que 1'argent présente de maniere systématique un comportement plus prononcé
que I’or, atteignant une valeur de champ électrique comprise entre 23 et 28 V/m, tandis que 1'or
présente une variation plus modeste, avec des valeurs oscillant entre 11 et 18 V/m. Cela veut dire
qu’un champ électrique plus intense peut exciter davantage les plasmons de surface ou faciliter
d'autres interactions hémoglobine-surface métallique qui peut amplifier le signal de détection.
Néanmoins, il convient de souligner qu'il existe une contrainte a la sensibilité accrue des capteurs
SPR a mesure que la concentration de I'analyte augmente. Lorsque la surface est saturée par les
molécules d'hémoglobine, une augmentation supplémentaire de la concentration ne se traduira
pas par une augmentation proportionnelle de la réponse du capteur. Les résultats obtenus se

rapprochent étroitement des résultats obtenus par Atef Shalabney[18].

X-Component of electric field for Ag-Hb at 633 nm
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Figure.4. 34. Distribution de composante X du champ électrique le long de [’argent pour
différentes concentrations d’hemoglobin a 633 nm

4.6 Etude de glucose

La figure.4.35 présente la variation de la réflectivité en fonction de I’angle d’incidence pour
différentes concentration du glucose a une longueur d’onde 633 nm pour une €épaisseur d’argent
de 46 nm. Pour une concentration du glucose de 120 g/1, il est clair que le capteur pourrait détecter
ce changement avec une sensibilité de S=141,41 /RIU alors que FWHM de 4,2°, DA est 0.2381
deg™, et QF est 33.669 RIU.
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Figure.4. 35Courbes SPR de differentes concentartions du glucose a A=633 nm, pour
épaisseur d’argent d Ag=46 nm

Les données concernant l'indice de réfraction, la réflectivité minimale, la largeur & mi-hauteur
(FWHM) et la sensibilité¢ au glucose pour diverses concentrations, allant de 0 a 200 g/, sont
présentées dans le tableau 4.5. Selon le tableau, I'indice de réfraction augmente linéairement avec
la concentration de glucose, passant de 1,33128 a 1,35497. En outre, la réflectivit¢é minimale
décroit en fonction de la concentration, passant de 0,01009 a 0,00610.Le changement de

concentration a également un effet sur la FWHM, qui augmente de 3,9 a 4,4 degrés.

Concentration Ngl Orés (°) | Rmin (UD) | FWHM(®) An ABrss(®) | S(UI)
0 g/l 1.33128 | 70,07 | 0,01009 3,9 Réf Réf Réf

40 g/1 1.33698 | 70,83 | 0,00939 4,0 0,00570 | 0,76 | 133,33

80 g/l 1.34273 | 71,61 | 0,00853 4,1 0,00575 | 0,78 | 135,65

120 g/1 1.34768 | 72,31 | 0,00762 4,2 0,00495 | 0,70 | 141,41

160 g/1 1.35028 | 72,69 | 0,00709 4,3 0,00260 | 0,38 | 146,15

200 g/1 1.35497 | 73,39 | 0,00610 4,4 0,00469 0,7 149,24

Tableau.4. 5 Disposition des valeurs de ['indice de réfraction (IR), de la réflectance minimale (Rmin),
du FWHM, de [’angle de résonance du glucose pour 1=633 nm, pour épaisseur d’argent d Ag=46 nm
La sensibilité suit une tendance semblable en augmentant de 133,33 a 149,24 UI lorsque la
concentration augmente. Ces données ont des implications potentiellement significatives,
notamment dans I'évaluation de la concentration de glucose dans l'urine et la détection des
maladies telles que le diabéte ou la grossesse, parce qu'un changement de 0,00260 entraine un
retrait d'angle de résonance de 0,38°. Donc ce capteur peut détecter de petits changements dans
I’indice de réfraction. Pour cela, nous nous effor¢ons continuellement d’améliorer la sensibilité
du capteur en ajoutant différents matériaux tell que SiOz2, ZnO,... etc, en particulier au-dessus de

la couche métallique, qui augmentent le décalage de I’angle de résonance.
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X-component of the electric field for Ag-glucose at 633 nm

40

200 g/l
- - -interface

0 50 100 150 200 250 300 350
Distance from prism interface (nm)

Figure.4. 36 Distribution de composante X du champ électrique le long de I’argent pour différentes
concentrations du glucose a 633 nm

4.7 Réponse d’interaction avec d’autres tissus

Grace aux résultats significatifs obtenus lors de l'étude d'analyte comme 1'hémoglobine et le
glucose, un test de simulation a été appliqué sur d’autres tissus biologiques indiqué dans le
tableau 4.6, les renseignements obtenus nous ont permis d'en savoir plus sur le fonctionnement
des analytes biologiques et de comprendre comment le glucose interagit avec la lumiere entrante
dans le contexte de la détection SPR. Il est important de noter que le capteur SPR utilise un
matériau qui posséde des propriétés pertinentes, mais qui doit également étre adapté aux
exigences de détection individuelles, en tenant compte d’aspects tels que la sensibilité (Rmin) et
la largeur a mi-hauteur (FWHM). En outre, ces résultats peuvent étre utilisés pour guider le

développement de capteurs SPR pour une variété d’applications de détection biologique et

chimique.
tissus n Ores (°) | Rmin (UI) | FWHM(®)
Derme 1.3818 + 0.0049i | 69,65 0,0461 5,2
Fois 1.3791 + 0.0087i | 66,26 0,1577 6,5
Muscles 1.3713 + 0.0062i | 68,39 0,0670 5.4
Pancréas 1.3517 + 0.0113i | 69,34 0,1127 6,3
Glucose 10 g/dl | 1.3470 + 0i 65,70 0,0022 3.4

Tableau.4. 6 Disposition des valeurs de l'indice de réfraction (IR), de la réflectance minimale
(Rmin), du FWHM, de [’angle de résonance de differents tissus pour A=633 nm, pour
épaisseur d’argent d Ag=46 nm

Les données illustrées dans le tableau 4.6 se situent tous dans la plage des indices de réfraction
des tissus de mammiferes dont la partie réelle varie de 1,347 a 1,3818 et imaginaire varie de 0 a
0.0113. Les muscles ont un indice de réfraction de 1,3713 + 0,00621, avec un angle de résonance

relativement ¢élevé de 68,39 degrés. Cela suggere que la SPR dans le tissu musculaire se produit
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a cet angle. Le Rmin est de 0,0670, ce qui indique un niveau de sensibilit¢ modéré, et le FWHM

est de 5,4 degrés.
Le tissu hépatique a un indice de réfraction complexe de 1,3791 + 0,0087i, avec un angle de

résonance de 66,26 degrés. Ce tissu a un Rmin relativement plus ¢élevé de 0,1577 et un FWHM

légerement plus large de 6,5 degrés par rapport aux muscles.

>
=038
%)
C
"G-J' Mi ! =1.3713 + 0.0062i
E 08 n Liver =1.3791 + 0.0087
n Pancreas =1.3517 + 0.0113i
g nDermis  =1.3818 + 0.0040i
= 04 L n Glucose =1.347 +0i
8 —Muscle tissue
[ —Liver tissue
Qo2t Pancreas tissue
e e o
Dermis tissue
—Glucose 10g/d|
0 = L L 1 1 1 |
50 55 60 65 70 75 80 85 90

Angle (degree)

Figure. 4. 37. Courbes SPR pour differents tissus pour A=633 nm, pour épaisseur d’argent d Ag=46
nm

Le tissu pancréatique présente un indice de réfraction de 1,3517 + 0,01131, et une absorption
¢levé par rapport aux autres tissus, avec un angle de résonance de 69,34 degrés. Il a un Rmin
modéré de 0,1127 et un FWHM de 6,3 degrés. La peau (derme) a un indice de réfraction réel
supérieur aux autres tissus de 1,3818 + 0,00491, avec un angle de résonance relativement ¢levé
de 69,65 degrés. Le Rmin est de 0,0461 et le FWHM est de 5,2 degrés.

La solution de glucose a un indice de réfraction plus simple de 1,347 + 0i, avec un angle de
résonance de 65,70 degrés. Le Rmin est assez faible a 0,0022, indiquant une sensibilité élevée aux

changements d’indice de réfraction, et le FWHM est relativement étroit a 3,4 degrés.
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Figure.4. 38 Distribution de composante X du champ électrique le long de [’argent pour différents
tissus a 633 nm

On peut constater que 1'angle de résonance est influencé de maniere significative par l'indice de
réfraction d'un matériau biologique, la largeur totale a mi-hauteur (FWHM) et la profondeur du
pic d'intensité. En particulier, I'augmentation de la partie réelle de l'indice de réfraction entraine
un déplacement de I'angle de résonance vers des valeurs plus élevées. Lorsque le coefficient
d'extinction (k) est élevé, il favorise une absorption accrue de la lumicre, ce qui se traduit par une
réflectivité minimale plus élevée. De plus, lorsque les parties réelle et imaginaire de 1'indice de
réfraction sont ¢élevées, la FWHM de la résonance s'élargit, indiquant une résonance moins
sélective en termes de longueurs d'onde. Ces observations mettent en lumiére I'importance
cruciale de I'indice de réfraction complexe dans la modélisation et la conception de capteurs SPR

pour une détection précise et sensible de diverses propriétés des matériaux cibles.

Sur la base de cette étude des tissus biologiques, les résultats obtenus confirment les résultats de
I'étude de la variation de la concentration en hémoglobine et en glucose, et donc ce capteur
montre une efficacité et des qualifications qu'il ne connait pas, comme une alternative distincte

aux capteurs ordinaires, puisque cela dépend du moindre changement de 1’indice de réfraction.
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4.8 Conclusion

L’¢étude numérique a permis de sélectionner le prisme en verre BK7 pour son excellente
sensibilité et son important décalage de la courbe de réflectivité. L'épaisseur de la couche
métallique, en or et en argent, joue un role clé dans les performances du capteur SPR, en
permettant d'atteindre une sensibilité €levée tout en évitant la saturation de détection. Les
longueurs d'onde plus élevées, notamment 633 nm, sont préférables pour interagir avec les

plasmons de surface.

L'é¢tude recommande des épaisseurs d'hémoglobine supérieures a 100 nm tout en évitant de
dépasser 300 nm pour éviter la saturation de détection. La profondeur de pénétration démontre
lI'importance de choisir des longueurs d'onde et des épaisseurs d'échantillons appropriées pour

une interaction efficace avec les plasmons de surface.

L’analyse des courbes SPR pour la détection de I'hémoglobine avec des couches métalliques d'or
et d'argent a montré que les capteurs a base d'argent semblent présenter une sensibilité
exceptionnelle, atteignant jusqu'a 187,78 degrés/RIU pour des concentrations élevées
d'hémoglobine, tandis que les capteurs en or offrent une sensibilité de 137,4 degrés/RIU pour les

concentrations les plus élevées.

Ces résultats sont cruciaux pour la conception de capteurs SPR hautement performants pour la
détection de composés biologiques. L'approfondissement dans la propagation de champ
¢lectrique met en lumiere les facteurs clés qui influencent la sensibilité des capteurs SPR en
relation avec la distribution du champ électrique, offrant des informations précieuses pour la
conception et l'optimisation de ces capteurs, notamment dans le domaine de la détection de

I'hémoglobine qui coincide avec I'étude de réflectivité.

Les résultats obtenus concordent avec d'autres recherches antérieures, ce qui renforce leur
pertinence dans le domaine de la résonance plasmonique de surface. Enfin, le systéme de
simulation a ¢été utilis¢ pour étudier le glucose a différentes concentrations, ainsi que d'autres
tissus biologiques tels que les muscles, le foie, etc. Cette application visait & démontrer la

détection grace a la réponse réflective et a mettre en évidence une amélioration de la sensibilité.
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CONCLUSION GENERALE

Le travail présenté dans ce manuscrit s'est concentré sur le développement d'un processus visant
a ¢évaluer et a améliorer les performances d'un capteur biologique, chimique et biochimique
utilisant la technologie SPR basée sur la configuration de Kretschmann-Raether, en prenant en
compte l'utilisation de divers matériaux en couches minces. De nos jours, les nouvelles
technologies jouent un role essentiel dans I'avancement de la science. Dans le domaine d’optique
I'amélioration de ce type de capteur est susceptible d'avoir un impact significatif sur son
fonctionnement, notamment dans les domaines d'application nécessitant des dispositifs
miniaturisés et des mesures précise en temps réel, en particulier pour la détection de molécules

biologique, chimiques ou biochimiques."

Le travail essentiel consiste a fournir une vue d'ensemble du contexte de la recherche en
présentant un apergu des capteurs, de leurs classifications et de leurs caractéristiques. Il est
particuliérement concentré sur les capteurs optiques a résonance utilisés dans le domaine de la

biologie et de la biochimie, en se penchant en détail sur leurs divers modes de couplage.

Le deuxieme chapitre a initié¢ une exploration théorique mathématique portant sur les plasmons
de surface. Il a débuté en examinant les fondements a travers 1'équation de Maxwell et 1'onde de
propagation du champ électrique. Ensuite, il a abord¢ les conditions limites, calculant les
coefficients de Fresnel pour un systéme composé de deux milieux distincts. Enfin, le chapitre
s'est penché sur une analyse approfondie du principe du SPR (Surface Plasmon Résonance) et la

détermination de la réponse du signal optique grace a l'utilisation de matrices de transfert.

Ensuite, nous avons spécifié les notions de base utilisées pour analyser les interactions
biomoléculaires en se basant sur les propriétés optiques des tissus biologiques, en mettant
particuliérement l'accent sur le phénomene d'absorption. Cette focalisation sur l'absorption
s'explique par le fait que la diffusion joue un role négligeable au cours du processus de plasmon
de surface. Nous avons choisi d'utiliser 'hémoglobine et le glucose comme échantillon d'étude
en raison de leur importance cruciale dans le domaine de 1'analyse biochimique, notamment pour

le diagnostic et le pronostic des pathologies par la mesure de concentration dans le sang.

Nous avons ¢laboré un modéle numérique qui nous permet de simuler la réaction du capteur
optique SPR ainsi que I'évolution du champ électrique au cours du quatriéme chapitre. Ce code
se distingue par sa capacité a calculer la réflectance lumineuse a l'interface entre un mince
revétement de métal noble et le milieu a analyser (I'hémoglobine). Nous avons initialement
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effectué des calculs en utilisant la configuration de Kretschmann pour sélectionner le prisme et
optimiser I'épaisseur du métal ainsi que la longueur d'onde. Cependant, nous avons finalement
privilégié la création de matrices de transfert pour un systéme multicouche, en raison de leur
rapidité de calcul par rapport aux méthodes de Fresnel. Une fois que nous avons obtenu des
résultats positifs, nous avons procéd¢ a la validation de notre modele en effectuant une
comparaison entre 1'argent et 1'or en tant que références. Cette étape a été suivie d'une évaluation
comparative des réponses numériques, a travers laquelle nous avons démontré des performances
satisfaisantes. De plus, nous avons renforcé notre compréhension en examinant I'effet du champ
¢lectrique évanescent sur les performances du capteur. Nous avons constaté qu’il y a une
corrélation linéaire entre la profondeur de propagation de champ et I’amélioration de

performances.

En outre, ce modele a été utilisé pour le glucose et d’autres tissus biologiques pour démontrer sa
performance, 1’étude montrant des résultats trés prometteurs en termes de capacité du capteur

SPR a évaluer les réponses et a effectuer des investigations biologiques et chimiques.

A Tissue de cette recherche, il est manifeste que nous avons minutieusement exploré toutes les
dimensions liées a 1'é¢tude et au développement du biocapteur optique. Pour aller plus loin dans
cette voie, il serait extrémement intéressant d'envisager des améliorations visant a intensifier les
méthodes de réponse. Cette amélioration pourrait étre réalisée en utilisant des couches minces
tant en amont qu'en aval de la couche métallique, et en incorporant des matériaux présentant un
indice de réfraction réel élevé tels que le graphene, les MXenes et les oxydes transparents
conducteurs. Une telle approche a le potentiel d'accroitre considérablement la sensibilité du

capteur.

Ce point de vue de recherche ouvre également la porte a la collaboration interdisciplinaire, en
associant des physiciens, des biologistes et des chimistes pour mettre en ceuvre ces applications
de détection biomoléculaire de manicre expérimentale. La science continuera indubitablement a

relever des défis de taille dans les années a venir, au service de la médecine et de la santé.
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Annexe —A-
. Indice s e
prisme d'analyte Ores(°) Rmin(UI) Sensibilité(°)/(Ul)
1,33 55,21 0,001178
BK7 1,40 52,98 0,000791 31,85
BAFIO |0 aess | oooosr | 2
1,33 46,23 0,000259
SF10 1:40 44:60 0:000192 23,28
U e ow [ oooos |2

Indices de réfraction et permittivités d’Argent (Ag)

Longueur d’onde n k €l €2
435 nm 1,3557 1,7016 -1,0575 4,6139
555 nm 0,4792 2,4195 -5,6242 2,3193
600 nm 0,3621 2,8493 -7,9871 2,0638
633 nm 0,3128 3,1478 -10,711 1,9647
700 nm 0,2570 3,7175 -13,753 1,9169
Indices de réfraction et permittivités d’Or (Au)
Longueur d’onde n k €l €2
435 nm 0,13982 2,1868 -4,6624 0,71151
555 nm 0,13964 3,2118 -10,197 0,96485
600 nm 0,13936 3,5604 -12,517 1,09230
633 nm 0,14370 3,8097 -14,390 1,19530
700 nm 0,15433 4,3040 -18,406 1,42860
Indices de réfraction et permittivités d’hémoglobine (Hb) a 100g/I
e
L‘:I?f:::r wemimete | nH20 B()) n k el £2
435 nm 1,491 e5 1,339 0,002270 1,3690 1,78 e-3 1,8742 0,0049
555 nm 3,565 e4 1,333 0,001995 1,3595 5,44 e-4 1,8485 0,0015
600 nm 3200 1,333 0,001988 1,3590 5,28 e-5 1,8482 1,43 e-4
633 nm 495 1,332 0,001958 1,3580 8,61e-6 1,8442 2,33 e-5
700 nm 290 1,332 0,001992 1,3585 5,58 e-6 1,8455 1,51 e-5
Indices de réfraction et permittivités d’hémoglobine (Hb) a 633 nm
Longueur d’onde n k €l €2
0g/I 1,3321 0 1,7742 0
50g/I 1,3459 4,45 e-6 1,809 1,19 e-5
100g/I 1,3580 8,90 e-6 1,8442 2,14 e-5
150g/I 1,3711 1,33 e-5 1,8799 3,64 e-5
200g/I 1,3841 1,78 e-5 1,9157 4,92 e-5
250g/I 1,3972 2,22 e-5 1,9522 6,20 e-5
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Annexe —C- Programmes de simulation

Plot des courbes de réflectivités

clear

neg = -1;

imnum = 0 + 1*1i;
c = 3e08;

% to input values

fp

$fprintf ('All values are on radiants and metres\n');
%%%%%%%A11l thichnesses on meters$%%%%

thickl = 0;

thick2 = 46e-09;

thick3 = 0e-09;

thick4 = 0;

thick5 = 0;
$%%%%%%5permitivittiessss5%%%5%%%5%%%%%
epsilonl = 2.0532;

epsilon2 = -15.536+11i*0.46516;

epsilon3 = 1.8442+1i*2.33e-5;
epsilond = 1.00+11*00;% (air)

1.00 + 0 *1i;
$%%%%%sWavelength parameters%%33%%%%
wavelength =633e-09;

wavestep = 0.1e-09;

start wavelength = 300e-09;
end wavelength =800e-09;
3%%%%%%Angle parameters$%%%%%%%
anglestep = 0.005*pi/180;

initialAng =0*pi/180;

lastAng =90*pi/180;

index account= 0;

%%%%%% wave vector Calculation%$%$%%%
k0 = (2*pi)/ (wavelength) ;

w

N1 = sqgrt(epsilonl);
N2 = sqgrt(epsilon?)
N3 = sqgrt(epsilon3);
N4 = sqgrt(epsilond);
sgrt (epsilonb)

’

3%%%%3 Layers system%%%%%%

for incidAng = initialAng:anglestep:lastAng;
index account= index account+ 1;

rect2 = (kO*sqgrt ((N272)-(N172)* (sin(incidAng) "2))
g3=(sqrt ((N3"2)-(N1"2)* (sin(incidAng) "2)))/(N3"2)
g2 =(sqrt((N2"2)-(N172)* (sin(incidAng)"2)))/ (N2"2
gl = cos(incidAng)/ (N1) ;

betha = thickness2*rect?2;

Matll = cos(betha); Matl2 = (-1li*sin(betha)/qg2);
Mat21 (li*g2*sin (betha)) ;Mat22 = cos (betha);

% MTT calculations%%%%

matrix2 = [Matll, Matl2 ; Mat2l , Mat22 ];

A = (Matll+( Matl2*g3))*gl; B = Mat2l+( Mat22*qg3);
Num = A-B; Den = A+B;% numerator and denominator
r =(Num/Den) ;

FI=angle(r);

R = sqgrt(real (r)"2+imag(r)"2);

R1 = R"2;

) ;

) ;

rintf ('"MTT Simulation,Universite Setif0l Institut 2023\n');
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xaxis (index account) = incidAng*180/pi;
RR(index account) = R1;

firef (index account) = FI*180/pi;
A=[incidAng*180/pi R1];

End

$%plot of reflectivity$%$

hold on

plot (xaxis,reflection, 'k','linewidth',2);
plot (xaxis, firef,'c', "linewidth',2);

grid on

hold on

xlabel ('Angle (degree)');

ylabel ('reflection Intensity');

axis ([50 90 -120 1001]);

min (RR) ;

indexmin = find(min(RR) == RR); % to find resonance angle index

RA = incidAng(indexmin); % to find resonance angle from index
Plot de la composante X du champ electrique

clear

neg = -1;

imnum = 0 + 1*1i;

c = 3e08;

$fprintf ('"MTT Simulation,Universite Setif0l Institut 2023\n');
$fprintf ('All values are on radiants and metres\n');
$%%%%%%A11l thichnesses on meters$%%%%

thickl = 0;

thick2 = 46e-09;
thick3 = 0e-09;
$%%%%%%permitivitties$$%%%%%%%%%%%%%
epsilonl = 2.0532;

epsilon2 = -15.536+11i*0.46516;
epsilon3 = 1.8442+1*2.33e-5;

$%%%%% refractive Index%$%%%%%%%%%%%%
N1 sgrt (epsilonl) ;

N2 = sqgrt(epsilon2?);
N3 = sqgrt(epsilon3);

wavelength=633e-9;
swavelength of incident light
N Prism=N1;
N Metal=N2;
N Analyte=N3

;
00000
5050060

355%%5%5%%% T5%%%5%%5%%

u=pi*4e-7;%magnetic permeability of the assumed non-magnetic substances
z=0:1e-9:7*thick2;

gmetal is from z=0 to thick2

% To make M2 like Identity before z=thick?2

za=z-thick2;

za (za<=0)=0;

ZM=2;

zm (z>=thick2)=thick2;%I don't know how it can be z>=thick2 and should not
compulsarily be zm>=thick2 %> or >= makes no difference

IncidAng=linspace (54,70,10001) ';%I know that it is going to come between
these values and upto 4 digit after the decimals' precision
%$IncidAng=53.6233;

cosIncidAngl=sqrt (1-((sind(IncidAng)) .”2) .* ((N_Prism”2)/ (N Metal”2)));%angle
in metal

cosIncidAng2=sqrt (1-((sind(IncidAng)) .”2) .* ((N_Prism”2)/(na”"2)));%angle in
analyte
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Annexe —C-

bthick2=(cosIncidAngl) .* ((360*N Metal/lambda) .*thick2);%to be used in

calculation of «r

bm=(cosIncidAngl) .* ((360*N Metal/lambda) .*zm);%360->2*pi when cosd->cos,

sind->sin

Sbm (z>=thick2)=bthick2;% M1l becomes constant after z=thick2
ba=(cosIncidAng?2) .* ((360*na/lambda) .*za) ;
gp= (cosd (IncidAng)) .* ((sqgrt (u))/N_Prism);
ga=(cosIncidAng2) .* ((sqgrt(u))/ N Analyte);
gm=cosIncidAngl.* (sqgrt (u) /N_Metal);

$%$%%%% Matrix for calculation of r%%$%%
(:,:,1)=cosd(bthick2);

(:,:,2)=-((sind (bthick2)).*(11i./gm));
(:,:,3)=-((sind (bthick2)) .*(1i.*gm)) ;
(:,:,4)=cosd(bthick2);

CRERER X
°©° O O OO

[

$%%%%%Matrix for propagation in metal

M1(:,:,1)=cosd(bm);
MLl(:,:,2)=((sind(bm)).*(1i./gm));
M1(:,:,3)=((sind(bm)) .*(1li.*gm))
M1(:,:,4)=cosd(bm);

$%%%%%Matrix for propagation in analyte
M2 (:,:,1)=cosd(ba);
M2 (:,:,2)=((sind(ba)).*(1li./qga));
M2(:,:,3)=((sind(ba)).*(1li.*qga));
M2 (:,:,4)=cosd (ba);

%calculation of reflectivity$

=

2~ h

0(:,:,2)).*qa) . *qp+ (MO (:,:,3)+(MO(:,:,4)).%qa));
%block to find resonance angle starts
R=(abs(r)) ."2;%reflectivity

indexmin = find(min (R) == R);
IncidAngmin = IncidAng(indexmin) ;
Rmin

(MO(:y,:, 1)+ (MO(:,:,2)).%ga) .*qp (MO (:,:,3)+(MO(:,:,4)).%*ga)) .

o, )+
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Résumé

Les capteurs de molécules sont devenus aujourd’hui indispensables dans de nombreux domaines
allant de la recherche scientifique (fondamentale et appliquée) a I'observation des processus de
production industrielle ou le controle de I'environnement. Des besoins trés importants sont apparus
récemment dans I'ensemble des sciences de la vie (biologie, biochimie, médecine, agro-alimentaire)
et de lI'environnement (pollution). Les capteurs a résonance de plasmons de surface (SPR) sont
intensivement utilisés pour leur grande sensibilité, leur réponse rapide en temps réel et leur grande
précision. Différentes configurations ont été développées : le guide d’onde optique, les réseaux et
le prisme qui reste le coupleur le plus usuel (configuration de Raether-Kretschman). Durant la
derniére décennie on voit apparaitre I'utilisation de fibres optiques comme coupleur. Les fibres
optigues offrent des avantages trés attractifs tels qu’un faible co(t, une petite taille, une mesure in
situ en temps réel dans des endroits hostiles ainsi qu’'une immunité électromagnétique. Dans ce
contexte, nous développerons des transducteurs plasmoniques basés sur la configuration
Kretschman. Ces capteurs seront testés expérimentalement et modéliser numériquement afin
d’établir une relation entre les mesures et les parametres diélectrique du systeme étudié. Ce travail
consiste a réaliser, mesurer, calculer et optimiser la réponse et la sensibilité d’un capteur biologique,
chimique et biochimique basé sur le principe SPR en fonction des différents matériaux déposés en
couches minces (nature et géométrie) puis de les fonctionnaliser pour les applications en bio
détection.

Mots-clés : Plasmons de surface, Nano photonique, Capteur SPR, Bio capteur optique

Abstract

Molecular sensors have become indispensable today in many fields ranging from scientific research
(fundamental and applied) to the observation of industrial production processes or environmental
control. Very important needs have recently appeared in all life sciences (biology, biochemistry,
medicine, food) and environment (pollution). Surface Plasmon Resonance Sensors—SPR are
extensively used for their high sensitivity, fast real-time response, and high accuracy. Different
configurations have been developed: the optical waveguide, the networks and the prism which
remains the most common coupler (Raether-Kretschman configuration). Over the last decade, the
use of optical fibers as a coupler has emerged. Optical fibers offer very attractive advantages such
as low cost, small size, real-time in situ measurement in hostile places as well as electromagnetic
immunity. In this context, we will develop plasmonic transducers based on the Kretschman
configuration. These sensors will be experimentally tested and numerically modelled in order to
establish a relationship between the measurements and the dielectric parameters of the studied
system. This work consists in realizing, measuring, calculating and optimizing the response and
sensitivity of a chemical and biochemical sensor based on the SPR principle according to the
different materials deposited in thin films (nature and geometry) then to functionalize them for bio-
detection applications.

Keywords: Surface plasmons, Nano photonics, SPR sensor, Bio optical sensor
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