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바이오센서 산업은 국민 삶의 질을 향상시키고 미래 국가 경쟁력을 증진시킬 수

있다는 기대 속에 고부가가치 산업 육성을 제고할 수 있는 분야로 주목 받고 있는

가운데, 실시간 진단, 고감도화, 소형화를 위한 집적화, 저가격화, 다기능화 등에

대한 이슈가 지속적으로 제기되고 있다. 이러한 이슈들을 해결할 수 있는 대안 기

술로써, 높은 Q 지수를 갖는 광 마이크로 공진기에 대한 관심이 높아지고 있으

며, 최근의 성공적인 연구 결과들은 차세대 미세 바이오 센서 시스템 구현과 실용

화의 가능성을 높여주고 있다. 특히, 단일 분자 및 나노 입자까지도 측정 가능한

고감도의 무표지 센서 기술은 특성은, 각종 감염성 질환 및 암표지자의 실시간 조

기 진단과 개인별 맞춤 치료, 환경 유해물질 검출, 신약물질 발굴 등 새로운 시장

창출에 대한 기대감을 증폭시키고 있다.    

 

광집적 무표지 바이오 센서 기술

A Review of Label‒Free Biosensing Optical Integrated Devices 

 

2013 
Electronics and 
Telecommunications 
Trends 

 

 

미래 부품소재기술 특집 
 

 

Ⅰ. 서론   

Ⅱ. 무표지 바이오 센서용 광

공진기 동작 원리   

Ⅲ. 무표지 바이오 센서용 광

공진기 구조 및 특징 

Ⅳ. 광 공진기 기반 바이오 

센서의 집적화  

Ⅴ. 결론 

 

오광룡 (K. R. Oh) 광무선융합플랫홈연구실 책임연구원 

 



 

58  전자통신동향분석 제28권 제5호 2013년 10월  

Ⅰ. 서론 

무표지 광 바이오 센서 시스템은 기능적으로 검출하

고자 하는 분석 물체에 대하여 기본적인 샘플링 준비만

을 통하여 라벨의 부착 없이 실시간으로 검출하는 기술

을 언급하는 것이다. 이러한 센서 시스템을 실현하기 위

해서는 무엇보다도 우수한 감도를 갖는 광 센서를 기본

적으로 필요로 한다. 이를 만족하는 조건으로 소형화와 

대량 생산성을 확보할 때 저가격화가 가능해지며, 광 바

이오 센서 시스템의 우수한 성능 유지와 더불어 소형화 

및 저가격화를 실현하기 위하여 필수적으로 따르는 요

소가 모든 요소 부품들에 대한 집적화이다. 이러한 요구

사항들이 동시에 만족되어야만 기술의 완성과 더불어 

다양한 분야의 활용이 기대될 것이다.    

최근 수년 동안 바이오 검출을 위한 마이크로 및 나노 

광 기술에 있어서 상당한 발전을 이뤘으며 고감도 센서

에 대한 개발에 집중되었다. 바이러스, DNA 및 단백질

과 같은 바이오 분자에 대한 고감도의 무표지 검출은 차

세대 임상 진단 분석에 특히 중요한 요소로 인식되고 있

다.  또한 칩 크기 소자로 시행되는 진단은 현재의 노동 

집약적이고 고비용의 실험실에서의 분석 시험을 대체할 

것이다. 이러한 차세대 마이크로 칩은 궁극적으로 단일 

분자 검출할 수 있는 수준으로 향상될 것이며, 다른 전

자 소자 및 마이크로 유체 소자와 집적화될 것이고, 정

확하고 선별적으로 바이오 분자 표지를 검출할 수 있게 

될 것이다.    

여러 가지 무표지 바이오 검출 방법이 제안되고 있으

나 칩 규모의 단 분자 검출 플랫폼의 잠재성을 보이고 

있는 접근 방법은 몇 가지에 불과하다. (그림 1)에서 이

들의 대표적인 주요 방법으로써, 고도 Q 지수의 광 공

진기, 프라즈몬 공진 센서, 나노 역학적 공진기 및 나노

선 센서 등의 개념도를 보여주고 있다[1].   

본 기술 검토에서는 무표지 고감도 바이오 센서 구현

을 위해 요구되는 주요 단위 광 부품으로서, 나노입자 

및 단 분자까지도 검출이 가능한 마이크로 광 공진기의 

동작 원리와 제안되고 있는 주요 광 공진기 구조, 특성 

및 연구 현황을 살펴보고, 향후의 기술 개발 방향에 대

한 의견을 논하고자 한다.  

Ⅱ. 무표지 바이오 센서용 광 공진기 동작 원리[1] 

1. 고도 Q 지수의 마이크로 광 공진기 

도파로 및 광 간섭계와 같은 대부분의 단일 통과 광

소자의 경우에, 빛은 분석하는 분자 또는 단백질과의 단 

일회 상호 작용을 하게 된다. 따라서 빛과 감지 목표 물

체와 반응을 강화하려면 물리적으로 센서의 길이를 크

게 하여야 한다. 그러나 빛이 마이크로 크기의 센서에 

구속되어 보상 간섭이 일어나는 공진기 기반의 센서에

서는 공진기의 Q 지수를 증가시킴으로써 상호작용 길

이를 효과적으로 증가시킬 수 있게 된다. 전자파 에너지

의 일시적인 구속을 정량화하기 위하여 사용되는 성능 

지수 Q는,  

 

Q ൌ ሻ/ሺെݐሺܷߥߨ2
ௗ௎ሺ௧ሻ

ௗ௧
ሻ               (1) 

 

로 표현되며, U(t)는 구속된 빛의 총 에너지, (-

dU(t)/dt)/2는 시간당 각 전자파의 공진에 의하여 외(그림 1) 주요 무표지자 단일 분자 바이오센서 기술 
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부로 잃는 에너지를 나타낸다. 즉, 광원이 차단되면 한

번 충전된 공진기의 에너지는, U(t) = U0exp(-2t/Q) 

의 식에 따라 시간에 지수함수적으로 감소한다. 마이크

로 공진기 가까이에 광 검출기를 위치하여 측정하면 감

소 시간 =Q/2을 얻을 수 있다.  

광 공진기 모드의 고유 Q 지수는, 
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의 수식으로 나타낼 수 있는데, 1/Qa는 물질의 광자 흡

수에 의한 손실, 1/Qs는 공진기의 표면에서 산란 및 결

함에 의한 산란 손실, 1/Qr은 공진기의 방사에 의해 발

생하는 손실이며, 전체 손실은 이 세 성분의 합으로 주

어진다[2]. 예를 들어, 광 감쇄 계수가 ߙ௚௟௔௦௦~7ܾ݀/

݇݉(벌크 Rayleigh 산란 ~5dB, 흡수 ~2dB) 정도로 보

고되어 있는 100m 직경의 실리카 마이크로 구체와 같

은 경우에는 구조적으로 방사에 의한 손실은 거의 무시

되고, 물질의 손실에 의한 한계인,  

 

ܳ௠௔௧௘௥௜௔௟ ൌ
ଶగ௡೒೗ೌೞೞ

ఈ೒೗ೌೞೞఒ
ൎ 10ଵ଴    (3) 

 

의 값으로 결정되는 것이다[2]. 즉, 식 (2)에서 알 수 있

듯이 총 손실 1/Qr은 세 성분의 손실의 차가 클 때는 손

실이 큰 성분에 의해서 결정될 수 있음을 유의하여야 한

다. 

예를 들어 10
8
의 Q값을 갖는 광 미소구체 공진기에

서 600nm 파장의 광자의 수명시간(=Q/2)이 30ns 

에 달하여 잃어버리기 전에 공진기 안에서 약 10m정도

를 돌아다니게 된다. 공진기 안의 광자의 왕복 거리가 

100m이라면, 그 광자는 부착된 분자와 10
5
번 이상 상

호작용을 할 것이다. 이러한 공진기 안에서의 신호 증강 

과정이 초고감도의 바이오 분자 검출을 가능하게 만들

어 내는 것이다.   

높은 Q 지수의 공진기에 대한 연구는 지난 10여년간 

초고감도 및 무표지 바이오 검출을 위한 유망한 기술로 

주목 받으며 많은 연구가 진행되어 왔다. 가장 유력한 

구도 중의 하나가 (그림 2)에서 보는 바와 같이 빛이 공

진기의 경계선에서 전반사가 일어나 원 궤도에 갇히는 

WGM(Whispery Gallery Mode) 공진기이다. WGM 공

진기는 다른 구조의 공진기에 비하여 3,000배까지 높은 

Q 지수를 보이기도 하는데[3], 마이크로 링 공진기[4], 

마이크로 도넛형 공진기[5], 얇은 벽의 마이크로 크기의 

모세관을 이용하는 LCORR(Liquid Core Optical Ring 

Resonators)[6] 등이 있다. 이러한 초고도의 Q 지수 공

진기는 다른 구조의 공진기에 비하여 월등한 저손실, 긴 

광자 수명시간 및 높은 공진 출력 및 세기 등의 흥미로

운 특성을 보이고, 이로 인하여 분석 분자의 최소 검출 

한계가 상당히 낮아져 단일 바이러스 및 나노입자까지

도 측정이 될 수 있게 된다[7][8]. 

전형적인 통신용 반도체 레이저의 경우 발진 파장의 

선폭이 수 MHz정도이어서 이를 Q 지수로 환산하면 

10
8
정도에 이르고, 공진기 길이가 수 mm에 이르는 외

부 공진기형의 반도체 레이저의 경우는 선폭이 수 kHz

까지 작아질 수 있어서 초고도의 Q 지수를 보일 수 있

 

(그림 1) 주요 무표지자 단일 분자 바이오센서 기술 
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다. 그러나 WGM 공진기와는 달리 이들 레이저의 광자

들은 반도체 도파로 가운데 강력하게 구속되어 외부의 

주변의 환경에 영향을 받지 않는 차이점으로 센서로써

의 활용을 어렵게 한다.  

(그림 3)에서보는 바와 같이[9], WGM 공진기 바이오 

센서의 측정을 위하여 몇 가지 부품이 필요하게 되는데, 

연속 가변 반도체 레이저 광원에 광섬유를 연결하고 가

늘어진 광섬유 부분을 마이크로 구체 공진기에 가까이 

근접시켜 높은 Q 지수의 광 공진기가 여기 되도록 한

다. 일반적으로, WGM 공진기의 특성 측정에 필요한 레

이저의 파장 가변 영역은 1nm 이하의 좁은 영역으로 

공진기의 분광 특성을 얻을 수 있다. 실제적으로 이렇게 

측정된 Q 지수는 공진기 고유의 Q 지수에 광섬유와의 

결합 효과가 포함되어 있고, 실험적으로 가는 광섬유와 

마이크로 구체와 결합 거리에 따라 결합 효율이 크게 변

함에 따라 조심스럽게 다루어야 한다. 최근의 바이오 센

서 시현에서 프리즘 결합에 기초한 또 다른 소산 결합과 

집적된 버스 도파로에 의한 결합을 이용한 결과들이 발

표되고 있는데[10], 두 가지 모두 여러 개의 마이크로 

공진기로 병행하여 기준 데이터를 읽어낼 뿐만 아니라 

보다 나은 기계적 안정성, 개선된 신호 대 잡음 특성 및 

다중화된 여기에 대한 잠재성을 제공한다. 다양한 바이

오 센서 활용을 위하여 기계적으로 안정한 플랫폼에 센

서를 집적화하는 것은 필수적으로 요구된다[11].  

2. 반응성 바이오 검출 원리 

WGM 마이크로 구체 공진기 센서는 공진 주파수의 

변화로서 분석 물체인 분자와 공진기의 결합을 감지한

다. WGM의 소산장(evanescent field)이 표면 가까이에 

집중되어 주변 매질과 상호작용을 강하게 나타나고 외

부의 섭동에 대하여 고감도의 특성을 보이게 된다. 

(그림 4)의 개념도에서 보는 바와 같이 바이오 분자의 

결합은 아주 작은 크기의 WGM 공진 주파수 이동을 일

으키게 되는데, 결합된 바이오 분자가 광분포도를 마이

크로 구체의 바깥쪽으로 밀어내는 효과를 가져와 광 경

로 길이를 2π∆l만큼 증가시킨다. 이와 같은 광 경로 길

이의 증가는 장파장으로의 이동, 즉, ∆ω만큼 낮은 공진 

주파수 이동으로 나타난다. 

WGM모드의 소산장의 방사형 확장에 대비하여 크기

가 작은 분자가 표면에 결합되면, 그 분자는 표면의 높

은 세기의 소산장 E(r)에 의하여 주파수 ω로 분극화 될 

것이다. 유도된 쌍극자 모멘트 P는 P ൌ ௘௫E로 주어지ߙ

며, ߙ௘௫는 공진기 주변 매질의 분극률을 초과하여 형성

된 분자에 의한 추가 분극률이다. 그 분자를 분극화하고 

이 쌍극자 모멘트를 유도하기 위하여 필요한 에너지는, 

ሺ࢘૙ሻ|ଶ/2ࡱ|௘௫ߙ  이고, 여기서 ࢘૙ 는 분자의 위치이다.  

1차 섭동 이론에 의하여, 섭동 전의 저장된 에너지와 생

체분자를 분극화하기 위하여 필요한 에너지를 비교하여 

주파수 변화가 
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와 같이 표현되고, 여기서 는 주변 매질의 유전율, 

E(r)은 위치 r에서의 소산장 세기를 나타낸다[12].  

식(4)와 같이 예상되는 작은 크기의 주파수 이동 

    Opitical microresonator

Protein

Pathlength
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m
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(그림 4) WGM 공진 주파수 이동 설명 개략도 



 

오광룡 / 광집적 무표지 바이오 센서 기술  61 

∆߱/߱ 을 측정하기 위해서는 높은 Q 지수가 요구되는

데, 실제로는 ∆ߣ/ߣ ൌ െ∆߱/߱ 관계식에 따른 공진 파

장 이동 ∆ߣ를 측정한다. 공진기 2개를 연결하여 사용하

게 되면, 검출한계 ∆ߣ௠௜௡는 단순히 선폭 ∆ߣிௐுெ이 아

니며, 단지 선폭 ∆ߣிௐுெ의 성능지수 F 만큼으로 줄어

들며, 
∆ఒ೘೔೙

ఒ
ൌ ܨ ൈ

∆ఒಷೈಹಾ

ఒ
ൌ ܳ/ܨ 로 주어진다. 이때 

성능 지수 F는 열의 굴절 잡음과 같은 잡음 발생원에 의

하여 결정되며, 일반적으로 1/50 ~ 1/100의 값을 갖는

다[13]. 

마이크로 구체 공진기에서 파장 이동양은 모드 부피 

Vmode에 반비례 하므로 광 공진기의 크기를 줄이면 감도

가 상승하게 되지만, 마이크로 구체에서 직경이 구속된 

빛의 파장에 가까워지면 방사 손실이 증가하여 Q 지수

를 제한하는 원인이 되기 때문에 직경 설정에 대한 최적

화 설계가 요구된다[14].   

3. 모드분리 바이오 검출 원리 

반응성 바이오 검출 원리와 다르게, 모드 부피 안에 

나노 크기의 물체와 빛이 상호작용을 하면 하나의 공진 

모드가 두 개의 공진으로 분리되는 모드 분리 효과가 나

타난다. WGM 공진기 안에는 시계 방향(CW)과 시계 반

대 방향(CCW)으로 진행하는 두 개의 축첩된 모드가 존

재하나 투과 스펙트럼 상으로는 하나의 공진 모드(c)로 

측정된다. (그림 5)에서 보는 바와 같이 WGM 공진기 

안의 광 경로에 분자 또는 입자와 같은 산란 물체가 존

재하게 되면 빛이 탄성적으로 산란을 한다. 산란된 빛의 

일부는 빠져나가 손실되고 일부는 다시 광 경로의 역방

향으로 되돌아와서 CW 또는 CCW모드와 결합되어 축

첩이 깨지면서 2개의 정상파가 생성되어 2개의 투과 모

드로 측정되는 것이다. 2개의 분리 모드가 동일한 공진

기내에 존재하여 온도 변화와 같은 여러 잡음 원을 동시

에 공유하기 때문에 이들을 동시에 비교하여 활용하면 

자기 기준 감지 기술로 동작이 가능해진다[15]. 

고도의 Q 지수의 마이크로 구체 공진기에서 처음으로 

흥미로운 현상으로 WGM 공진기의 모드 분리 효과가 

보고된 바 있다[16][17]. 이외의 다른 기하 구조로 마이

크로 도넛형 및 마이크로 디스크형 WGM 공진기의 경

우에도 동일한 현상의 결과들이 발표되었다[15][18]-

[20].   

WGM 모드 부피 안에 포함된 표면 결함, 물질 불균

일, 나노입자 등이 모드 분리를 일으키는 요인이 되며, 

파장 길이 보다 짧은 산란체(rayleigh 산란)와 결합된 

WGM의 전기장이 산란체에 쌍극자 유도를 가정하여, 

쌍극자 모델을 사용하여 WGM과 산란체와의 상호작용

을 모형화할 수 있다. 산란체의 분극화는 두 개의 반대 

방향의 WGMs 사이의 결합을 유도한다. 이에 대한 결합 

계수 g는 산란체의 분극성 α와 모드 분포에 대한 모드 

볼륨 안에서의 산란체 위치에 강하게 의존하며, 결합 계

수 g는[15],  

 

g ൌ െ
ఈ௙మሺ௥ሻఠ೎

ଶ௏೎
   – (5) 

 

로 유도된다. 여기서, ߱௖는 공진 주파수, fሺݎሻ는 공진기 

모드 분포를 나타내고, 반지름 R의 산란구의 분극성 α

는, α ൌ 4πܴଷሺߝ௣ െ ௣ߝ௦ሻ/ሺߝ ൅ ௦ሻߝ2  이며, ߝ௣ 는 산란
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(그림 5) WGM 공진기 내에서 모드 분리 
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체의 유전율, ߝ௦는 주변 매질의 유전율이다.  

WGM 장과 산란체의 상호작용으로 장의 일부를 주변

을 둘러싼 매질에 잃게 되는데, Rayleigh 산란에 의한    

감폭율은[15], 

Γோ ൌ െ
ఈమ௙మሺ௥ሻఠ೎

ర

଺గఔయ௏೎
   – (6) 

 

으로 주어지며, ν ൌ c/ඥߝ௠는 주변 매질 내에서의 빛의 

속도이고, c는 진공에서의 빛의 속도이다. 

결합 강도 ݃는 중복 분리 ݃ ൌ  에 의하여 정량화ߜߨ

되며, ߜ는 두 개 분리 모드의 주파수 이조(detuning)이

다. 부가적인 선폭 확장은 Γோ ൌ π|ߛଵ െ ଶ|로 주어지ߛ

며, ߛଵ와 ߛଶ 는 분리 모드의 선폭이다. ሺߛଵ െ  는ߙ/ଶሻߛ

입자의 분극성에 관한 정보를 주며 크기와 유전율에 대

한 정보를 준다. 식 (4)와 식 (5)를 비교하면 나노 입자 

의 분극성 α는, α ൌ
ସ஠ோయ൫ఌ೛ିఌೞ൯

ఌ೛ାଶఌೞ
ൌ െሺ

ଷఒయ

଼గమሻሺ
୻ೃ

௚
ሻ로 주어지 

며, 여기서 Γோ/g ൌ ሺߛଵ െ  ଶሻ/δ가 공진기 내에서 입자의ߛ

위치에 의존하지 않다는 점을 인식하는 것이 중요하다. 

이러한 위치 무의존성은 모드 분리 기법이 입자의 위치

에 따라 달라지는 단일 공진 주파수 이동에 비하여 장점

을 갖게 한다. 

첫 번째 산란체에 의하여 한번 모드 분리가 일어나면 

공진기의 분리 모드가 겹쳐져 두 개의 직교 정상파가 형

성된다. 모드 부피 안에 있는 다음 산란체와는 두 개의 

직교 모드가 서로 다르게 상호작용을 하고, 모드 분리를 

최대화하는 방향으로 두 개의 정상파를 재분배하게 된

다. 이러한 물리적 현상으로 연속되는 모드 분리에서 두 

개 모드의 선폭과 주파수의 상대적 변화를 분석하면 n

번째 산란체의 분극성을 도출할 수 있게 된다.   

모드 분리 기법의 검출 한계는 투과 스펙트럼에서 두 

모드가 분해되어야 할 조건에 따른다. |2݃|로 정량화된 

분리 크기는 WGM의 주파수 선폭 ߱௖/ܳ과 부가적인 산

란과 관계된 감폭율 Γோ의 합보다는 커야 한다.  즉, 

 |2݃| ൐
ఠ೎

ொ
൅ Γோ  이어야 한다. 작은 입자의 경우에, 감 

폭율 Γோ은 선폭 ߱௖/ܳ보다 훨씬 작아서 Q 값에 의하여 

최소의 분해 가능한 모드 분리가 결정된다. 한번 모드 

분리가 관찰되고 측정되면, 분극성과 입자의 크기와 굴

절률이 추정될 수 있다.  

보통 모드 분리 스펙트럼은 파장가변 레이저의 파장

을 주사하여 투과되어 나타난 모드 분리를 측정한다. 간

섭계를 사용하면 모드 분리 정도 |2݃|가 선폭보다 작은 

경우에도 측정이 가능해진다. 광 이득 매질을 이용하면 

광 모드 선폭을 더욱더 좁게 만들 수 있어 모드 분리에 

유리하게 사용될 수 있다. 

공진기가 액체 용액에 있을 때는 공진기의 굴절률과 

주변 매질의 굴절률 차이가 더 작아져 방사 손실을 증가

시키고 입자의 분극성을 감소시키게 되므로 Q 지수를 

감소시키고, 더불어 주변 매질에 의한 흡수 손실로 공진

기의 Q 지수가 더욱 감소하게 된다. 따라서 실제 측정 

시에는 이러한 감소 효과를 고려하여 충분히 높은 Q 지

수의 공진기 사용이 요구된다.  

Ⅲ. 무표지 바이오 센서용 광 공진기 구조 및 특징 

미세구체 공진기의 물질과 기하구조는 모드 부피와 

  

          (a)구체형                    (b)링형 

  

         (c)도넛형                  (d)모세관형 

(그림 6) WGM 공진기 
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분석물체인 분자들과 중복되는 광세기 분포와 마찬가지

로 Q 지수에 영향을 준다. (그림 6)은 최근에 WGM 공

진기 제작에 많이 활용되고 있는 대표적인 구조들을 보

여주고 있으며 이들에 대한 특징들을 살펴보기로 한다. 

1. 마이크로 구체 공진기 

광 공진기에 대한 가장 간단한 실험으로 빛이 전반사

에 의하여 구속되어있는 100m 정도의 직경을 갖는 실

리카 마이크로 구체를 언급할 수 있다[22]. 유리는 낮은 

손실 특성을 갖고 있지만 마이크로 구체안에 구속된 빛

이 흡수와 산란에 기인하여 결국은 소실되어 사라지게 

된다. 수소 토치 또는 CO2 레이저 빔으로 고품질의 광섬

유 끝 단을 녹여 고도의 Q 지수를 갖는 마이크로 구체

를 만들 수 있다고 한다[23][24]. 2002년도에 처음으로 

표준 단일 모드 광섬유로 만들어진 마이크로 구체 바이

오 센서의 시현뿐만 아니라 많은 바이오 검출 실험에서 

액체에 담겨 시작하여 사용되고 있다. 그러나 액체가 빛

을 흡수하기 때문에 구체를 액체에 담그면 Q 지수가 

~10
7~8

로 제한되는 한계성을 보이게 된다[25]. 

고도의 Q값을 갖는 마이크로 구체 공진기에서 모드들

이 적도 부분에 국소화되는 흥미로운 현상이 발생하는

데, 이러한 WGM은 민감한 바이오 검출을 위한 매우 중

요한 두 가지 요소인 좋은 공간적 광의 구속과 고도의 

Q 지수를 연결해준다[24]. 그러나 이러한 장점에도 불

구하고 대량 생산이 쉽지 않고 가는 광섬유와의 결합의 

민감성 등으로 실제 실용화에는 제한이 있을 것으로 판

단된다. 

2. 마이크로 링 공진기 및 디스크 공진기 

링 공진기와 디스크 공진기는 바이오 감지를 위하여 

첫 번째로 제안되었고 가장 활용성이 클 것으로 인식되

고 있는 공진기이다. 이들은 실리카, 실리콘 및 유기 폴

리머 등의 여러 물질계에서 커다란 센서 배열로 사진 평

판 기술에 의해 칩 상에서 제작된다.  초기의 바이오 감

지 시현에는 12,000 정도의 Q 지수를 갖는 수직적으로 

결합된 유리 마이크로 링 공진기 및 집적화된 실리콘 질

화물(SixNy/SiO2) 링 공진기가 이용되었다[26][27]. 본 

구조는 평면 공정 기술을 사용하고 있어 어레이로 집적

된 공진기를 제작하기가 수월하고, 어레이 공진기 내에

서 각 개별 센서를 자체 기준으로 사용하여 열의 요동과 

비특이성의 분자 결합 등에 의한 잡음 효과를 제거할 수

도 있게 된다. 또한 평면 제작 공정은 CMOS 기술과 양

립을 허용하여 전자소자로 집적화가 가능한 이상적인 

후보로써, 이미 탁상 시스템과 실리콘 링 공진 바이오 

센서가 일부 실용화되어 시장에 나와있다[28]. 또한 이

들은 평판에 제작되기 때문에 마이크로 유체역학과 수

월하게 병합될 수 있다.  

평면 공정의 장점을 활용한 다중의 링 공진기를 사용

한 흥미로운 결과 중의 하나가 감지 신호에 대하여 전기

적 추적이 가능한 SOI 웨이퍼 기판에 제작된 이중 마이

크로 링 공진기 기반의 광 감지기 시스템이다. 감지하는 

공진 주파수 이동은 그 이동을 일치시키는 추적용의 두 

번째 마이크로 링 공진기에 필요한 전기 출력에 의하여 

측정된다. 따라서 전기적으로 가변 가능한 추적 마이크

로 링 공진기는 레이저 광원의 파장 스캐닝에 대한 필요

성을 제거시킨다[29]. 나노 기공의 폴리머 링 공진기는 

바이오 분석물체가 기공으로 들어가 표면이 아니라 링

의 핵에 있는 전자기 에너지와 상호 작용을 하기 때문에 

소자의 감도를 40% 증가시킨다는 결과가 보고된 바 있

다[30]. 감도를 증가시키기 위해 버어니어 효과를 일으

키기 위하여 마이크로 링 공진기를 종속으로 연결시키

는 구조가 최근에 제안되었다[31][32]. 또한 SOI 마이크

로 링 감지기의 공진 길이를 확장하는 구도에서 Q 지수

를 증가시켜 감지 분해력과 최소 검출 수준을 향상시키

기도 한다.   

상용화된 실리콘 링 공진 바이오 센서는 희석되지 않

은 혈청의 복합 매체에 있는 바이오 마커(암 항원)를 검
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출하기 위해 처음으로 사용되었다[33]. 같은 연구 그룹

이 동력학적 DNA 분열 측정을 통하여 단일 뉴클리오타

드 동질 이상을 검출을 위하여 실리콘 링 공진기를 사용

하였다[34].  

실리콘질화물의 도파로 또한 바이오 분자 검출에 활

용되었는데, 실리콘 질화물은 습기와 나트륨이온의 확

산에 저항력을 갖고 있어서 생체학적 액체에서 작동할 

때 안정한 굴절률을 유지할 수 있다[35].  

높은 굴절률의 유리로 만들어진 마이크로 반지형 공

진기는 전체 박테리아 세포, 단백질 및 핵산을 검출하기 

위한 플랫폼으로 개발되었다[36]. 마침내 실리콘 나노

선 광 도파로로 만들어진 반지형 공진기가 바이오 감지

에 대한 가능성을 보여주고 있기도 한다[37].  

 3. 모세관형 링 공진기 

얇은 벽으로 이루어진 마이크로 모세혈관의 내부에 

붙은 바이오 분자에 WGM 공진은 민감하고 이러한 현

상이 모세관형 공진기(LCORR)의 기초가 된다. 모세관

은 CO2 레이저로 유리를 부드럽게 만드는 동안에 잡아

당겨서 만들어진다[38]. 속이 빈 핵 원통형 소자들은 마

이크로 유체공학과 쉽게 집적화되는데, 이러한 접근 방

법의 주요 장점 중의 하나는 유체를 다루기가 참으로 쉽

다는 것이다. 이론과 실험에서 LCORR의 검출 성능을 

pg/mm
2
이하의 수준으로 만들어 놓았다[39]. 이론적인 

분석은 모세관 벽의 두께가 열의 표류를 최소화하거나 

제거하기 위하여 최적화될 수 있으며, 온도의 요동이 있

어도 공진 모드를 안정화하는데 도움이 될 수 있음을 보

여주고 있다[40]. 최근에 유리 모세관 내부에 형광 실리

콘 나노 결정을 코팅한 굴절률 측정에 기반한 형광의 결

과가 시현되었다[41].  

LCORRs은 바이오 감지에서 다양한 응용을 찾았지만 

아직 단일 입자/분자 수준의 분해력을 보여주지는 못했

다. 그러나 최근의 분석은 LCORRs와 닮았지만 WGM

을 2차원이 아닌 3차원에 구속하는 광 유체역학 링 공

진기(OFFR)가 20nm이하의 나노입자를 검출할 수 있음

을 보여주었다[42].  

4. 마이크로 도넛형 공진기 

실리카 도넛형 공진기는 열 산화에 의하여 실리콘 결

정기판 위에 성장된 실리카 층으로부터 제작된다. 실리

카 층은 플루오르화 수소산을 사용하여 원판으로 식각 

되고, 그 원판의 하부가 크세논 디플루오라이드로 식각

되어 실리콘 기둥 위에 실리카 원판을 형성하게 된다

[43]. 그 원판은 CO2 레이저를 이용하여 실리카에 열을 

가하면 도넛 형태로 변하게 된다. 도넛형 공진기의 모드 

부피는 동일한 직경의 마이크로 구체에 비하여 작고, 또

한 역류하는 유리로 만들어져 원자 단위로 부드럽게 형

성된 표면 때문에 초고도의 Q 지수를 갖는다[43]. 그래

서 도넛형의 기하구도는 마이크로 구체와 비슷한 감도

를 자랑하며 단일 분자 검출의 좋은 후보자이다.  도넛

형은 잠재적으로 디스크 및 링과 같이 배열 형태로 제작

될 수는 있다. 그러나 공진기를 도파로 또는 광섬유와 

집적하는 것은 제2의 공정 단계를 필요로 하는 도전적

인 영역으로 남아있다. 이러한 도전은 500m이상의 직

경에 대하여 칩 단위의 응용을 위하여 875백만까지 높

은 Q값의 마이크로 공진기를 얻었지만 두 번째의 공정 

단계를 회피라고 주문 받을 수 있다[44]. 최근에 연구자

들은 잡음에 덜 민감한 공진기를 만들기 위하여 바이오 

검출 중에 Q 지수와 파장 이동의 추적을 위한 분광학으

로 마이크로 공진기 링을 사용을 시도하였다[45].    

5. 능동형 공진기     

이득이 없는 수동형 공진기의 공진 선폭은 제작 공정, 

기하학, 물질 흡수, 방사 손실 및 산란 손실 등에 의하여 

영향을 받는다. 적절한 설계와 공정 최적화는 방사 및 

산란 손실을 최소화하여 Q값을 향상시킬 수 있으나 수

동 공진기의 물질 손실은 피할 수가 없다. 그러나 이득
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을 갖는 능동형 공진기의 경우에는 그 손실을 보상할 수 

있어 유효 Q 지수를 극적으로 증가시켜 감도와 검출 한

계를 향상시킬 수 있게 된다.  

능동 공진기는 레이저 발진 문턱 전후에서 동작할 수 

있는데, 특히, 발진 영역에서 더욱더 선폭이 좁아지게되

는데, Schawlow-Townes 공식,  

 

∆ν௟௔௦௘௥ ൌ
గ௛ఔሺ୼ఔ೎೚೗೏ሻమ

௉೗ೌೞ೐ೝ
     (7) 

 

에 따르면 레이저 출력 ௟ܲ௔௦௘௥가 증가함에 따라 이에 반

비례하여 선폭이 좁아진다. 예를 들어 1550nm 파장대

의 여기전의 Q 지수가 10
8
인 능동 공진기의 경우 레이

저 선폭이 수 Hz 수준으로 여기전의 2MHz 선폭보다 

10
6
 배 정도 좁아진다. 원리적으로 수동형에 비하여 능

동형 공진기가 훨씬 우수한 성능을 갖을 수 있는 것이

다. 

능동형 WGM 공진기는 파장 이동 측정의 감도를 증

가시키기 위하여 제안되었고 이득 매질이 도핑된 폴리

머 마이크로 구체를 사용하여 10
-9
 RIU(유효 굴절률 변

화)를 검출하는 것이 가능하다고 발표된 바 있다[46]. 

광이득은 선폭이 좁아지게하여 분해능을 향상시키고 이

에 따라 모드 분리의 검출 한계가 증가하게 된다. 능동 

공진기를 동작시켜 레이저 발진하도록하여 나노 입자와 

바이오 분자 검출을 위한 모드 분리를 측정하기  위한 

새로운 자기 헤테로다인 방법이 시연되었다[47]. 나노

입자가 능동 공진기의 모드 부피로 들어가면 단일 발진 

모드가 두개로 분리되고 이들이 혼합되어 광수신기에 

입사되어 헤테로다인 비트 신호를 발생하게 된다. 이러

한 비트 신호는 모드 분리의 정보를 가져다주고 입자 또

는 분자가 공진 모드로 계속적으로 들어감에 따라 시간

에 따라 연속적으로 변하게된다. 발진 모드가 수동 모드

에 비하여 10의 여러 지수만큼 선폭이 줄어들기 때문에 

더좁은 모드 분리도 분해할 수 있는 것이다.  

(그림 7)은 능동형 소재로서 III-V 화합물 반도체인 

GaAs(c) 및 AlGaAs(b)를 공진 도파층으로 GaAs 기판

위에 제작한 수동형 마이크로 디스크 공진기이다[48]. 

그림에서 보는 바와 같이 AlGaAs 의 경우가 GaAs 경우

에 비해서 거칠기가 더 크게 나타난 것을 볼 수 있다. 

(그림 8)은 (그림 7)의 소자에 대하여 Q 지수를 제한하

는 요소를 구분하여 측정된 결과로서, 물질 자체의 광흡

수의 손실에 의한 Q 지수 한계가 10
5
~10

6
로 나타났고, 

디스크 측면의 거칠기에 의한 Q 지수가 10
6
~10

8
으로 

나타나고, 이들의 총 Q 지수는 10
5
~10

6
으로 측정되었

다. 즉, 본 결과들은 물질의 광흡수에 의한 낮은 Q 지수

의 요소에 의하여 총 Q 지수가 결정된 것이다. 능동형

(그림 8) (a)총 Q 지수 분포도, (b) 거칠기 산란에 의한

모드 분리 분포도, (c) 거칠기 산란에 의한 Q

지수 한계 분포도, (d) 물질 흡수에 의한 Q

지수 한계 분포도 

 

(그림 7) GaAs 및 Al0.18 Ga0.82As 디스크 공진기 
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으로 소자를 개발하는 경우를 살펴보면, 물질의 흡수에 

의한 Q값의 저하는 전류 주입 또는 광 여기에 의한 이

득 발생으로 Q 지수의 한계 요인에서 제거될 수 있다. 

(그림 7)의 SEM 사진에서 보는 정도의 측면 거칠기 정

도에서 파장에 따라 다르지만 최대 10
7
~10

9
의 Q 지수

가 나타남에 따라 이 수치가 현재의 공정 조건 내에서 

능동 공진기를 제작하여 얻을 수 있는 최대 Q 지수가 

될 것이다. 

(그림 9)는  InGaAs 양자점 층을 GaAs 기판위에 성

장하여 제작한 전류 주입형 마이크로 디스크 반도체레

이저 단면 사진과 실온에서 단일 모드 동작 특성을 보여

주고 있다. 본 단일 모드발진 특성은 직경이 6.5m인 

마이크로 디스크 레이저에서 기저 상태에서의 재결합 

방출 특성을 보이고 있는 것이다[49]. 발진 모드의 반치

폭이 0.28nm로 측정되어 Q 지수가 3,800임을 언급하

고 있으나 측정 장치의 한계에 의한 제한되어 도출되었

음을 지적하고 있다.  

6. 변형된 마이크로 공진기 

WGMs마이크로 공진기에서는 내부전반사에 의한 강

력한 광 구속으로 경계 곡면에서 매우 작은 빛의 누출만

이 발생하여 높은 Q 지수를 유지할 수 있고, 레이저로 

제작하는 경우에 낮은 문턱전류의 특성을 얻을 수 있다. 

그러나, (그림 10)에서 보는 바와 같은 원형의 마이크로 

공진기의 경우에 빛의 방출은 원형 공진기의 회전방향

의 대칭에 의해서 등방성을 보이고 있어 일정 지점에서

의 검출되는 신호의 출력은 낮게 나타나는 효과를 가져

온다.  

이에 반하여, Nöckel 및 Stone에 의해서 처음으로 발

표된 (그림 11)의 변형된 공진기의 경우에는[50] 높은 

이방성에 의해 일정 방향으로의 방출 특성을 가질 수 있

고 방출되는 출력이 높아지는 장점을 갖게 된다. 그러

나, 공진기의 이러한 변형에 의하여 Q 지수가 저하가 

  

 

(그림 9) 양자점을 이용한 단일 파장 반도체 마이크로

디스크 레이저 
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 (그림 10) 원형 마이크로 공진기 

 

 (그림 11) 변형된 마이크로 공진기 
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따르고, 방향성은 있으나 여전히 다중 방향의 방향성을 

갖고 있어 단일 방향 발진과 더불어 높은 Q 지수를 유

지하기 위한 최적화 기술에 대하여 지속적으로 연구되

고 있다[51]-[54].  

원리적으로, 공진기의 회전 대칭성이 깨지면 방향성

을 갖는 방출 특성을 보이게 되는 것이다. 매우 미미한 

변형에 대하여 방출은 터널 과정의 결과이고, 방출은 최

고의 곡률을 갖는 경계 지점에서 접선 방향으로 나오게 

된다. 변형이 충분히 증가하면, 방출 방향성은 혼돈 광

선 궤적의 앙상블로 설명된다. 혼돈 역학에서 광선 궤도 

불안정한 집합체를 따라 확산하기 때문에, 전반사를 위

한 임계선 가까이에 있는 불안정한 집합체의 구조는 광 

모드의 방출 방향성을 이해하는데 매우 중요하다. 이러

한 광선 역학 분석에 기초하여 좋은 방출 방향성을 갖기 

위한 다양한 마이크로 공진기 모양이 제안되어 왔고, 그

들의 광 모드들의 방향성과 Q인자에 대한 특성 분석이 

이루어지고 있다. 

(그림 12)은 국내의 연구 그룹에 에서 개발된 나선형

의 마이크로 레이저 칩으로서[55], InP 화합물 반도체 

기반으로 제작되었으며 변형 마이크로 공진기 레이저의 

Q 지수가 약 7,000정도로 보고된 바 있으며, 관련한 계

산 및 실험의 다양한 결과가 발표되고 있다[55]-[57]. 

Ⅳ. 광 공진기 기반 바이오 센서의 집적화   

휴대용의 센서 응용은 민감성, 소형화, 저가화, 저전

력화 등이 만족하는 칩 규모 시스템을 위해 모든 요소 

부품이 집적된 센서 시스템을 요구한다. 일반적으로 

SOI 기반의 플랫폼 기술이 광 집적 바이오 센서의 제작

과 대량 생산에 적합한 것으로 알려져 있으며, 이미 성

숙된 마이크로 전자 기술을 통하여 표준화된 공정과 시

설의 활용으로 저가 제작의 가장 강력한 후보 중의 하나

인 것은 확실하다.  

칩 수준의 휴대형 광 감지 시스템을 실현하기 위하여 

광원, 필터, 도파로 및 검출기를 포함하는 광부품들이 

동일한 기판에 집적을 고려할 수 있다. (그림 12)은 최

근에 개발하여 발표된 대표적인 사례로서, 칩 규모의 집

적된 휴대형 칩 규모 감지 시스템으로, 실리콘 기판에 

III-V 반도체레이저 광원, InGaAs 광검출기, 폴리머 연

결 도파로 및 광공진 센서 등이 집적되어 있다[58]. 폴

리머 연결 도파로 및 광공진 센서를 평면 공정을 통하여 

Si 기판 위에 제작한 후, 이종 접합 기술을 사용하여 

III-V 반도체레이저 광원, InGaAs 검출기를 Si 기판 위

에 있는 금속 패드 위에 접합시켜 집적화 한 것이다. 물

질계가 다른 광부품의 집적을 위해서 산화 접합, 접착 

접합, 금속 대 금속 접합 등을 포함하는 하이브리드 집

적화 기술의 개발이 시도되고 있다.   

Ⅴ. 결론 

분자, 바이러스 및 입자들에 대한 초고감도 검출을 위

하여 개발되고 있는 최고의 광 공진기 기반의 센서들에 

대하여 살펴 보았다.  

표지를 사용하고 이미지화하여 형광을 읽는 것에 의

존하는 감지 기술인 기존의 ELISAs 기술에 비하여 새
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 (그림 12) 칩 규모의 집적 평면 광 센서 시스템 
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로이 주목 받고 있는 WGM 공진기는 간단하고 고감도

이며 외부의 표지화와 이미징 시스템이 필요 없는 감지 

플랫폼 기술로 인정받고 있다. WGM공진기의 개발은 

기존의 센서 플랫폼을 대체할 잠재력을 갖고 있으며 단

일 분자 수준의 무표지 검출을 위한 방안을 제시하고 있

으며, 조기 질병 진단, 환경 감시 및 약품 분석에 걸쳐서 

많은 응용 분야에 매우 유용할 것으로 기대되고 있다. 

지금까지 센서로 이용된 대부분의 광 공진기는 실리카 

또는 실리콘으로 제작되었다. 그런데, 실리카(~1.46)와 

물(~1.33)의 작은 굴절률 대비는 물의 환경에서 공진기

의 방사 손실을 증가시킬 수 있어 높은 고감도를 유지하

기 위하여 높은 Q 지수를 얻는 것을 어렵게 만들게 된

다. 하나의 해결 방안으로 공진기의 크기를 증가시키는 

것이나 이는 광 모드 부피를 증가시켜 감도를 저하시키

게 된다. 실리카를 높은 굴절률의 물질로 대체하는 것은 

작은 크기의 높은 Q 지수의 공진기를 구현하는데 도움

이 된다. 이러한 측면에서, 높은 Q/V 공진기를 만들기 

위해서 실리콘 또는 질화실리콘를 사용하는 것이 더욱 

유용할 것이다.  

능동 이득 매질을 사용한 Q 지수를 향상시키는 효과

적인 방법은 높은 Q 지수의 마이크로 공진기를 얻기 위

한 선택 사항중의 하나가 될 수 있다. GaAs 기판을 사

용한 수동 공진기와 능동 공진기 결과를 종합적으로 분

석하여 보면, 식각 공정의 개선 여부가 10
6
~10

8
 이상의 

Q 지수를 갖는 마이크로 공진 레이저를 개발하는 핵심 

요소가 될 것이다. 

약어 정리 

ELISA Enzyme-Linked Immunosorbent Assay 

LCORR Liquid Core Optical Ring Resonator 

OFFR Optofluidic Ring Resonators 

Q Quality 

SOI  Silicon On Insulator 

WGM Whisper Gallery Mode 
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