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一、前言

生物感測器主要由生物分子辨識元件與換能器

所組成，分子辨識元件的特性與功能會影響感測器

檢測的靈敏度、專一性與選擇性等參數。一般而

言，生物分子辨識元件包括分子化合物、抗體、抗

原、核酸、蛋白質、細胞及組織等，可依據其種類

的不同，來檢測待測樣本中不同的生物分子，其中

以細胞作為辨識元件，更被直接用來評估外界物理

性或化學性刺激源對最小生命單位的影響，以探知

生物體對外界刺激反應的訊息。此外，材料表面修

飾程序也是生物感測器設計與製作中最重要的核心
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技術之一，常用於換能器與生物分子辨識層之介面

材料為矽、玻璃、高分子與金屬等，可藉由表面修

飾技術，將分子辨識元件固定於換能器表面，特別

對具生命能力的細胞或組織，更須具特殊功能性的

修飾才能讓細胞正常地貼附於換能器表面，以達檢

測之目的。隨著科技的進步，感測器製作技術也朝

向快速、低成本、微小化與大量化等需求邁進，近

年來更整合奈米材料、生物科技、表面科學與微電

子製程等技術，使生物感測器設計朝微小化與晶片

式發展，特別結合微流體控制系統後，可在同一晶

片上執行生物分子的標定、輸送、分離、檢測與收

集等功能，此類如同將生化實驗室所執行之功能微

小化整合至同一基材上的晶片，稱為實驗室晶片

(lab-on-a-chip) 或微小化全分析系統 (micro total

analysis system, m-TAS)，此發展使生物感測技術更

能達成簡單化、連續式、低樣本量、高選擇性與即

時監控等目標。而本文將針對目前已開發之微小化

細胞感測器的原理與發展作一回顧，特別對離子感

測場效電晶體 (ion sensitive field effect transistor,

ISFET)、光驅電位感測器 (light-addressable

potentiometric sensor, LAPS)、掃描式電化學顯微術

(scanning electrochemical microscopy, SECM) 與微小

化克拉克式氧氣感測器 (micro-Clark oxygen sensor)

等檢測技術的偵測原理，與如何結合細胞培養技

術，探知細胞活性變化量，以達檢測外界分子對生

命體的影響與作用機制的應用加以闡述，以下將就

各式細胞活性檢測原理、微小化細胞感測器的設計

與應用和基材表面修飾技術等詳加描述。

二、細胞感測器的原理

1.細胞感測器的結構
生物感測器是由分子辨識層和換能器所組成，

藉由分析物與辨識層之生物物質產生特異性反應，

再透過相對應的換能器 (例如：光學、電化學、熱

學、聲學…等) 將此特異性反應轉換成可供存取的

電訊號輸出 (如圖 1 所示)，即可達檢測之目的。

一般而言，分子辨識元件可分為生物性與非生

物性辨識元件
(1)
。一般生物性辨識元件可引起生物

催化或生物親和反應，生物催化反應為分子辨識元

件 (酵素、細胞或組織等) 先對分析物進行生化催

化以產生代謝產物，再對其產物進行檢測；而生物

親和反應則為分子辨識元件 (抗體、抗原或單股

DNA 分子等) 與分析物進行親和性吸附，引起物理

性的變化，再量測此變化量以達檢測之目的。因細

胞為構成人體之最小基本單位，使用細胞作為分子

辨識元件最重要的原因之一，是因為它對許多生物

分析具有實用性與生理意義的訊息，例如細胞受到

外源性物理量 (電或應力) 或化學物質 (藥物或毒

物) 刺激時，細胞會改變營養物質攝取量 (如葡萄

糖、氧氣等) 或代謝產物釋出量 (如乳酸、二氧化

碳或特殊分子等) 的速率 (如圖 2 所示)，藉此變化

量訊息的量測可評估藥物、毒物或致病因子對細胞

的影響，進而應用探知藥物分子對人體的作用。然

而以細胞作為分子辨識元件時，尚須克服許多複雜

的問題，包括細胞的貼附、長期性培養和細胞正常

生理狀態維持，都是應用時需考量的要素。如能控

制這些因素，細胞感測器就能即時、迅速地用做生

物分子鑑定、檢測等功能，並實際應用到生物醫學

和環境的檢測上。

2.細胞活性評估技術
當細胞受刺激時，會改變其生理狀態以反應受

圖 1.生物感測器結構圖。
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圖 2.細胞接受反應與代謝機制。
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刺激的影響程度，此時若有合適的檢測技術便可評

估細胞活性狀態。其檢測方法可分為細胞能量代謝

產物變化量的量測與細胞膜電位的特徵變化之量測

(如接受器／配體間的反應) 等兩大類型，以檢測其

細胞生理狀態
(2)
。

(1)細胞能量代謝

細胞的所有活動都需要能量，為了使細胞能維

持一定的活動量，細胞需自外界攝取養分並排放不

要的代謝物，結合這些能量的供給和代謝物的生成

通稱為新陳代謝 (metabolism)。代謝可分為能量代

謝與物質代謝兩種，若有實際物質自細胞排出，此

為物質代謝；若藉由熱能方式釋出則為能量代謝。

以下將介紹幾種方法來檢測細胞代謝活性的變化。

① pH 值的量測

使用 pH 值作為新陳代謝指標的優點之一，是

因為在細胞進行醣原酵解和呼吸氧化代謝反應過程

中會產生許多有機酸與釋出二氧化碳氣體，當這些

有機酸解離或二氧化碳溶解時，皆會產生氫離子而

被排出細胞外，因此可藉由 pH 值的量測，來得知

細胞的新陳代謝速率。

②氧氣消耗和二氧化碳產生的直接量測

細胞活動過程須不斷進行代謝作用以生成能量

分子腺甘三磷酸 (adenosine 5’-triphosphate, ATP)，

協助胞內蛋白質的合成，以維持細胞正常運作，此

時便需要消耗氧氣以進行氧化反應，同時會產生二

氧化碳產物。如一單位的葡萄糖分子經醣原酵解與

檸檬酸循環下被充分氧化，可合成 38 個 ATP 分子
(3)
，其反應式如下：

C6H12O6 + 6O2→ 6CO2 + 6H2O + 38ATP

葡萄糖氧化生成能量單位 ATP，可藉由 ATP 的分

解而協助胞內巨分子的合成，若細胞活性增加時，

將需要更多的 ATP 分子，則氧氣消耗速率與二氧

化碳生成率皆會增加，因此藉由直接量測細胞的耗

氧量或二氧化碳生成量的變化，將可以非侵入式測

得細胞代謝活性，藉此評估細胞活性狀態。

③氧化還原物質的量測

主要透過外界添加的氧化還原物參與細胞內電

子傳遞鏈的反應，藉由量測被氧化或被還原產物的

量來了解微生物的呼吸狀態，如 Gaisford 和

Richardson 已透過同時添加 ferrocyanide/ferricyanide

使電子互相傳遞，可測得細胞的呼吸狀態
(4,5)
。

④熱量的量測

因細胞在新陳代謝時會產生熱量，可以藉由精

密的溫度感測器對熱量釋放程度進行量測，來評估

其細胞新陳代謝活性的變化。

(2)細胞膜電位變化量測

除了可以量測細胞的新陳代謝情形之外，另一

種細胞活性評估法是量測細胞膜電位的特徵變化，

如細胞膜接受器 (receptor) 與配體分子 (ligand) 結合

產生離子通道開或關的動作，膜電位將隨之改變。

針對神經細胞膜電位的量測技術有細胞內外電位差

量測和單離子通道膜鉗定技術 (single channel

recording or patch clamp recording)。而 patch

clamping 最初是由 Neher 及 Sakmann 所提出，藉由

此技術可了解離子如何進入細胞，且如何利用膜電

位的變化與動作電位發生的次數或頻率來評估細胞

的反應與活性。

三、晶片式細胞培養基材的分類與其
表面修飾技術

以細胞當作分子辨識元件探測外源性因子對細

胞活性的影響，是細胞感測器的操作原理，而如何

將細胞固定於換能器表面且維持正常生理狀態，則

有賴於細胞培養技術與表面修飾技術的協助。一般

而言，動物細胞培養方法可分為懸浮培養和貼附培

養兩種
(6,7)
。對大多數的動物細胞如非洲綠猴腎細

胞 (Vero)、小倉鼠腎臟細胞 (baby hamster kidney,

BHK)、中國倉鼠卵巢細胞 (Chinese hamster ovary

cells, CHO) 與子宮頸癌細胞 (HeLa cell) 等，則需進

行貼附培養，因貼附型細胞其形態的變化關係著細

胞的生理狀態，當懸浮態圓形細胞沉降進行貼附

後，細胞即會延展開來，其生長程序可分為貼附、
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生長、擴展以及攀爬等，等細胞外觀呈現紡鐘狀

後，此時細胞進入生長期。因此基材的表面特性是

否適合細胞進行貼附，將會影響到細胞的生長。良

好的細胞貼附材料可縮短細胞貼附時間，使細胞提

早進入生長期，進而影響細胞增生速率。

目前研究顯示貼附型細胞較容易附著於表面呈

現帶正電之固體或半固體基材上生長
(7)
，因此如何

改變基材的表面特性以適合細胞的生長，則需藉由

表面修飾技術進行表面改質。由於本文重點在微小

化晶片式細胞感測器的發展，因此將針對目前常見

之晶片基材如矽、玻璃與常用高分子的特性以及適

合細胞培養之表面修飾技術進行介紹。

1.培養基材的特性與選擇
晶片式細胞培養平台最常見的基材以矽、玻璃

和有機高分子為主。矽為半導體材料，具易整合微

電子元件的特性，且微製程加工技術成熟，適於製

作半導體感測器，然其表面為疏水性且不具透光

性，較不利於細胞直接培養與觀察。玻璃材料具有

很好的親水性和透光度，可採用標準的蝕刻技術進

行加工，亦可以化學方法進行表面改質，符合實際

細胞培養的需求，但加工成本較高，晶片封接難度

較大。在考量成本、製程技術難易度與表面修飾可

行性等因素下，有機高分子則具有相當大的潛力，

可被應用至細胞培養的基材，此類高分子包括聚甲

基丙烯酸甲酯 (poly(methylmethacarylate))、聚二甲

基矽氧烷 (poly(dimethylsiloxane), PDMS)、聚苯乙

烯 (polystyrene)、聚氨基甲酸酯 (polyurethane) 以及

聚碳酯 (poly(carbonate)) 等(8,9)
。其中 PDMS 材料近

年來在細胞晶片與微泳道研究中被大量使用，更有

許多製程技術針對 PDMS 基材進行開發，因此以

下特別對 PDMS 材料特性與表面改質方法詳加敘

述。

PDMS 的製備 (10)
是利用主劑 (base，長的

PDMS 單體末端含有乙烯基) 及交聯劑 (curing

agent，短的 PDMS 單體含有 silicon hydride Si-H 的

官能基) 充分混合後，在白金 (Pt) 催化劑 (於主劑

中) 作用下使 silicon hydride 與乙烯基的雙鍵作用進

行交聯，經適當溫度及時間的烘烤即可固化成塊狀

彈性體之結構，目前已廣泛地應用於微通道製作與

細胞培養基盤的使用。

PDMS 具有下列幾項特點 (8)
：(1) 能於低溫下

做單分子聚合；(2) 為可透光的材料，其透光度可

達 280 nm，因此利於光學偵測；(3) 於模具上翻模

時只有少量的 PDMS 殘留於模具上，因此模具可

以重複使用；(4) 因為 PDMS 為彈性體的材料，所

以在翻模時不會造成微管道或模具的變形或受損；

(5) 完成的 PDMS 可與多種不同材料 (如矽與玻璃)

進行接合；(6) 此材料為一種生物鈍性之材料，不

會釋放出有毒物質，因此可以適用於細胞培養上。

雖然 PDMS 具有上述之優點，但其疏水

(hydrophobic) 特性無法使細胞直接貼附於其上，所

以尚需運用表面修飾技術使其具有親水性與特殊官

能基，而達到使細胞貼附培養之目的。

2. PDMS培養基材的表面修飾技術
以下將就目前最常使用做晶片式細胞培養基材

之 PDMS 材料，其相關的表面修飾技術進行闡

述，一般可分為下列幾種方法。

(1)電漿表面修飾技術

主要藉由惰性氣體 (如氦氣 (11)
、氬氣

(11,12))、活

性氣體 (如氧氣(9,13-18)
、氫氣) 或混合氣體 (如氬／氫

氣
(19)) 之電漿將高分子的部分鍵結打斷，使其表面

產生自由基或是新官能基，而改變其原本的表面特

性。而最常應用在 PDMS 表面處理的是氧氣電漿。

氧氣電漿處理
(8)
主要是由氧氣分子經電漿激發後產

生游離態或激發態的氧原子，這些粒子撞擊 PDMS

表面後，使 PDMS 表面上的甲基官能基 (methyl

group) 產生化學斷鍵反應，因而產生具有能量的活

化位置，隨之暴露在氧氣中產生過氧化基 (peroxide)

進而形成氫氧基 (hydroxylic group)，若使用不同的

氣體電漿將可產生不同的表面官能基，如丙烯胺電

漿處理後可使表面形成胺基 (amine group)(20)
。

(2)有機矽烷表面修飾技術

此類修飾技術主要先以氧氣電漿將高分子表面

活化帶氫氧基後，再將具有不同特殊官能基的矽烷

單體分子導入，藉由矽烷基與氫氧基產生共價鍵

結，而得到預想的表面特性，此步驟即為矽烷化反
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應 (silanization)。所謂的有機矽烷 (YRSiX3) 化合

物，是一種一端帶有 alkoxy-silyl 基團 (如-Si(OCH3)3

或 -Si(OCH2CH3)3) 或 chloro-silyl 基團 (如 -SiCl3) 與

另一端則帶有特定官能基的分子 (YR-，R 為碳氫

鏈，Y 為預表現出的官能基)。進行矽烷化反應

時，alkoxy-silyl 基團或 chloro-silyl 基團會進行水解

之後再與基材表面的 -OH 官能基進行反應，而形

成具有特定官能基的有機分子層，藉此將特定官能

基導入基材的表面。

PDMS 本質為疏水性，當作為細胞培養基材之

使用時，需使表面具親水性，而利用有機矽烷分子

則可做多樣性的表面修飾。一般常用於 PDMS 表

面修飾之矽烷分子其表面所帶之官能基大致可分為

胺基 (amine)、環氧基 (epoxide) 以及氰基

(cyanide)，胺基大部分利用 3-aminopropyl-

trimethoxysilane 分子作矽烷反應產生(14)
，由於露出

之胺基在正常生理緩衝液 (pH 7.4) 下會帶正電，有

利 於 細 胞 的 貼 附 。 環 氧 基 可 利 用

3-glycidoxypropyltrimethoxysilane 產生，且環氧基

易與胺基和氫氧基作用產生開環反應，並再經後續

的化學方式可接上親水性之官能基
(21)
。氰基可直接

利用 3-cyanopropyltriethoxysilane 分子作矽烷反應

產生
(22)
，其表面露出之氰基為極性端，可形成長期

性的親水性，亦可將反應產生之氰基再經酸處理後

形成羧基
(23)
，對生物體較不易產生毒性。

(3)細胞外基質表面修飾技術

在正常生理環境下，細胞的貼附主要是透過細

胞膜上的胯膜整連蛋白 (integrin) 分子與細胞外基

質 (extracellular matrix, ECM) (16,24)
的連結，當

integrin 與 ECM 的配體 (ligand) 分子結合時，會產

生生化訊息的傳遞，促使細胞內多種蛋白質分子

(focal adhesion kinase, vinculin, talin, paxillin, tensin

…) 組合與聚集在 integrin 的膜內處，並形成一緻

密的複合體，稱為焦點黏著複合體 (focal adhesion

complex, FAC)，而透過 FAC 又會將細胞骨骼與

integrin 連結在一起，得以調控細胞的移動、形狀

變化、貼附與遷移的行為，並且維持細胞的張力

度。ECM 主要由細胞自身分泌出以協助細胞對基

材的貼附，其材料組成為具彈性的蛋白質纖維 (如

collagen、elastin、fibronectin 等) 與具黏性的葡萄胺

聚糖所構成，其表面具有多種親水端，如 -NH2、

-COOH、-SO3H 及 -OH 等，也同時具有疏水端，因

此易與裸露或電漿處理後的 PDMS 基材進行直接貼

附，如膠原蛋白 (collagen) 在 PDMS 上進行修飾，

以協助 3T3-J2 fibroblasts 細胞在 PDMS 上的貼附(25)
。

四、微小化細胞感測器策略

當藉由表面修飾技術對感測器表面進行改質

後，細胞可被固定至基材的表面生長，此時細胞便

會進行生化代謝反應，故可透過感測器對細胞所消

耗的養分量或廢物排出量進行檢測，便可評估細胞

的生理狀態。現已有許多藉由微小化感測器量測細

胞新陳代謝率以評估細胞活性的例子，以下將介紹

幾種感測策略對於量測細胞新陳代謝或氧氣消耗量

最具代表性的例子。

1.離子感測場效電晶體
離子感測場效電晶體 (ion sensitive field effect

transistor, ISFET) 首先在 1970 年由 Pite Bervgeld 所

提出，為第一個以矽為基材之化學感測器。它與金

氧半場效電晶體 (metal-oxide- semiconductor FET,

MOSFET) 架構非常類似 (如圖 3 所示)，差別在於

圖 3. (a) MOSFET 與 (b) ISFET 的基本架構圖。
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ISFET 閘極金屬連接部分是以 Ag/AgCl 參考電極替

代，此外接式 Ag/AgCl 可提供一穩定電位，以防

電位漂移而產生訊號干擾現象。

當 ISFET 被浸入待測液後，液體會與位於閘

極位置的絕緣層上方之離子感測膜材料產生化學反

應，當離子感測膜因溶液中不同的 pH 值 (即氫離

子濃度)，而產生不同程度的解離或進行專一性吸

附某種離子至感測膜上時，便會改變液體與絕緣層

間的表面電位，當閘極與源極間電位 (Vgs) 固定時，

會因在離子感測膜上的固－液介面電位的改變，進

而影響絕緣層下方被誘發之電洞通道的寬窄，因而

使汲極電流 (Id) 產生變化，而達到量測之目的。而

一般用於檢測氫離子濃度變化的離子感測膜材料有

SiO2、Si3N4、Al2O3 與 Ta2O5，此外，也可將其他離

子感測膜或酵素固定至閘極絕緣層上方，當感測膜

專一性捕捉某種離子或酵素反應產生氫離子時，皆

可因表面電位的變化而達檢測之目的。

ISFET 的優勢是可微小化、易與微電子電路整

合和適合微電子製程，並具有檢測快速與樣本試劑

量少等優點，透過在離子感測膜固定酵素，進行催

化反應或使用不同感測膜材料，可使 ISFET 具有

測定多種成分的功能。而如何製作可整合至 ISFET

上之微小化參考電極一直是 ISFET 發展中極需解

決的問題。在微小化的過程中 Huang 等人已克服

微製程整合的問題，將參考電極直接整合到 ISFET

感測晶片上
(26,27)
，此舉大大增加 ISFET 的製作效

率，並增加使用上的方便性。在生物樣本的量測

上，Martinoia 等人也發展了結合微流體與 ISFET

感測晶片來量測活細胞的氫離子排出率，以得知其

生物代謝率的變化
(28)
，而達到微小化、即時性且非

侵入式的量測。

2.光驅電位感測器
在 1988 年 Hafeman 等人開發了一種以矽為基

材配合光電效應誘發電子電洞對之電位感測器，稱

為光驅電位感測器 (light-addressable potentiometric

sensor, LAPS)，其儀器設計架構圖如圖 4 所示。其

主要工作原理是透過光電效應以特定波長的光來激

發矽基材以產生電子電洞對，此時藉由定電位儀

(potentiostat) 在參考電極與工作電極間施與一固定

電位，以驅動電子電洞對產生電流，而電子電洞流

大小與絕緣層表面電位有關，當細胞代謝產生較多

質子而改變 pH 值時，將改變絕緣層的表面電位，

故會改變真正落在矽基材上驅動電子電洞對移動的

電場大小，所以可從 pH 量測值的變化量來評估細

胞的活性。

此類感測器不同於 ISFET 僅能局限在閘極固

定位置進行量測，它可在矽基材上任何位置進行量

測，且能在少於 10 s 內精確的量測細胞周圍液體

的 pH 變化率，來得知細胞代謝情形，並且已經被

應用來測定酵素反應與細胞質子代謝率的量測
(29)
。

光驅電位感測器也可整合微流體技術，以評估

細胞在不同藥物分子作用下其生理狀態的細微變

化，如 Wang 等人已經對 LAPS 的感測層表面使用

塗佈方式，將 poly-l-ornithine and laminin (PLOL)

固定以進行表面改質，協助細胞於感測層上進行吸

附，再透過微流體輸送不同藥物 (如乙醯膽鹼、狄

蘭汀…等) 以刺激細胞，並藉由量測氫離子濃度，

可即時監控細胞的代謝率
(30,31)
。此外，也可透過整

合矽微製程技術與 polyvinylchloride (PVC) 薄膜技

術，將 H+
、K+

與 Ca2+
三種不同的離子感測薄膜生

成於 LAPS 感測表面上，並同時用三光源進行電子

電洞對的激發，此晶片系統稱為 multi-LAPS

(MLAPS) (如圖 5 所示)。它可同時檢測細胞在不同

藥物刺激下其周圍不同離子的濃度，而不局限於一

次只檢測一種離子，故在分析上除可節省時間外，

也可同時獲得更多細胞的生理訊息
(32)
。
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圖 4.光驅電位感測器之基本架構。
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3.微小化 Patch Clamp晶片的製作
此技術首先在 1970 年被發展，利用微小的移

液管 (pipette) 使其與神經細胞膜上的一小區域緊密

接合，使外界溶液或離子無法通過此區域，形成一

高阻抗的箝制區，因此所有的離子進出都要經由移

液管口上細胞膜的離子通道才能進入，當移液管的

口徑小時，移液管口上細胞膜的離子通道可能只有

一個或幾個離子通道，故以此技術能針對單一離子

通道進行膜電位紀錄，以了解外界分子對細胞電生

理的影響。由於微小化移液管不易製作，且需高精

密度的定位儀並在高倍數顯微鏡下才能完成實驗，

因此具有 patch clamp 相同原理的晶片式膜電位量

測感測器，也利用微製程技術被製作出來。在

Pantoja 等人的研究中，利用蝕刻技術在矽基材上

蝕刻出直徑 0.7 mm 的小洞，並沈積二氧化矽層作

電性絕緣，透過 PDMS 微通道對細胞進行輸送與

聚焦，使之吸附在小洞上方以進行電性量測，並實

際對 CHO-k1、HIT-T15 與 RIN m5F 細胞進行量測
(33)
。

4.掃描式電化學顯微術
掃描式電化學顯微術 (scanning electrochemical

microscopy, SECM) 是一種電化學式探針掃描技

術，使用探針式電極透過電化學反應來量測具氧化

還原特性之不同分析物的電流變化量，在 SECM

實驗中，工作電極、參考電極、輔助電極與樣本同

時被浸入到電解質溶液中 (如圖 6 所示)。當探針式

電極在接近於樣本表面進行掃描時，不同種類的樣

本會影響電流之變化量，例如當樣本為絕緣性物質

時，會阻擋電活性物質擴散至電極表面，從而導致

量測的電流減少；若樣本具導電性可再產生電活性

物質時，則會有較大的電活性物質生成擴散到探針

電極上，使得檢測電流增加，之後依據其電流的變

化量來評估樣本的性質。

對於評估細胞的氧氣消耗量最好的方法之一是

以 SECM 進行氧氣還原訊號的檢測，細胞可直接

培養在細胞培養槽內，當探針式電極接近細胞表面

時，因細胞消耗氧氣使得氧還原電流產生下降，再

配合相對的擴散模型，以此可計算出細胞的呼吸速

率。

透過此種浸入溶液中的掃描探針儀，可分析監

控細胞的呼吸活動，而精確的量測細胞活性。目前

Matsue 教授研究群已經將細胞培養在微結構上，

並結合 SECM 來評估細胞的氧氣消耗量(34-36)
，此方

式可定量方式分析細胞消耗氧氣濃度的變化，可應

用至細胞對藥物靈敏度的測試。

5.微小化 Clark式氧氣感測晶片的應用
以 SECM 技術量測細胞耗氧量雖是準確評估

細胞生理狀態的方法之一，但鑑於儀器成本、微電

極製作難度與細胞培養液對電極污染等問題，具有

類似功能可監測生物氧需求 (biological oxygen

demand, BOD) 的微小化 Clark 氧氣電極也被開發，

如 Yang 等人利用光交聯劑將微生物直接固定於透

氧膜上方，以量測微生物的 BOD 變化。Clark 是

第一個以透氧膜隔開電解液與待測液樣本之氧氣電

極的開發者，藉由透氧膜的使用可避免電極被污染

的問題，之後微製程技術的發展，也使氧氣電極朝

向晶片化方式開發。
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本實驗室也著手改良晶片式 Clark 氧氣感測器

的製作，如 Wu 等人利用微製程技術與氧氣電漿接

合技術直接將三極式 Clark 晶片與 PDMS 微結構接

合
(37)
，此製程技術也提供一便利的方法，可將微小

化 Clark 晶片與流動式注入分析系統整合，使樣本

需求量可小到 25 mL，並可藉由微流體輸送可進行

高通量的細菌樣本測試
(38)
。目前也嘗試將細胞培養

在 Clark 晶片上，其結構如圖 7 所示，其中藉由矽

烷化表面修飾技術使細胞更易貼附於 PDMS 透氧

膜表面，並量測細胞貼附後經藥物刺激的氧氣消耗

變化量，期待此晶片的設計能變成細胞級的藥物測

試平台，以快速評估藥物對細胞活性的影響。

五、結論

以細胞當作生物分子辨識介面的感測策略，具

有臨床上的生理意義，因藉由量測生命之最小單位

細胞對外界刺激的反應，可得知生命體基礎的生理

運作現象。透過生物材料科學與介面修飾技術可協

助細胞正常貼附於感測器上，同時藉由 ISFET、

LAPS、SECM 與微小化 Clark 氧氣電極等感測技

術，可直接測得細胞的生理代謝反應。相較於螢光

顯微技術，本文中所提的感測法皆屬電化學式，且

能以非侵入方法測得細胞生理反應，此優勢為能在

不影響細胞正常之生理狀態下進行量測。而本實驗

室著手的 Clark 式氧氣晶片新製程的開發與結合微

培養槽的設計，應能藉由耗氧量的量測來評估細胞

的活性狀態，特別未來在微製程技術與微流體控制

技術的協助下，更能使上述之方法具有微小化、大

量化製作、高通量檢測與可攜式化的潛力。未來在

新製程技術不斷的進步下，微小化細胞感測器將可

整合光學與電化學檢測技術，使量測時間縮短且在

同時間內提供多種功能性生理指標。相信藉由生命

科學、材料製作與醫學機電工程等跨領域的結合，

能使微小化細胞感測器發展出更多符合實際臨床上

的應用。
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