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中文摘要 

本研究發展一種 PVC 離子選擇薄膜製作技術，其使用表面張力將薄膜成型於

微流體晶片中，做為水溶液銨離子感測之用。而摻雜了銨離子載體的 PVC，藉由

表面張力的作用，將成型固化後的薄膜嵌在為結構間。在晶片微結構間成型的薄

膜，隨著厚度越薄與較大的感測面積，可以明顯的提高感測器的效能。此外，本

研究進一步將生物分子尿素酶，摻雜在離子選擇薄膜上，通過薄膜的尿素分子會

被酵素所催化，轉換成銨離子擴散過薄膜，經由電化學檢測進行分析。 

本研究為了提高離子選擇電極的感測效能，實驗進行使用較薄的感測薄膜，

以及增加薄膜感測面積，從電子顯微鏡拍攝的 SEM 橫截面圖可以發現，離子選擇

薄膜成功的固定到管道結構中，薄膜表面呈現多孔隙結構又利於離子擴散。此外，

利用循環伏安法來檢測不同濃度下的氯化銨樣本，結果可得到明顯的氧化還原訊

號，證實了將離子選擇電極整合到微流體晶片檢測銨離子的可行性，此晶片可從

濃度範圍 10-4 到 103 ppm 間，取的良好的線性關係。 

本研究製作出的銨離子感測器，檢測銨離子的濃度的極限為 0.1 ppb，相較於

商業的離子選擇電極的檢測極限 0.1 ppm，其濃度檢測範圍下限顯著降低。且於使

用感測晶片量測時，對於不同濃度下氯化銨的反應時間，其達到電流值的 95%只

需要 4 秒鐘，而反應時間也比市售電極更靈敏。 

本研究進一步製備摻雜了尿素酶的離子選擇薄膜，相較於傳統的離子選擇薄

膜，其薄膜的厚度更薄(＜10 µm)而且具有更大的感測面積，基於此原因，特定離

子通過薄膜的速率更加快速，並且能顯著地提升感測效能。根據實驗結果顯示，

本研究開發的微晶片感測器，結合酵素酶摻雜的離子選擇薄膜，來量測尿素樣本

溶液，濃度範圍從 10-1 到 103 ppm (R2~0.9102)間，擁有良好的靈敏度。此外尿素感

測器的檢測極限最低可以達到 0.1 ppm (S/N=3)，經本研究實驗之結果證明，在檢

測濃度 1 ppm 的尿素，只需要 8 秒鐘，即可達到反應電流值的 95%，其檢測速率
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高過於市售的離子選擇電極。綜觀上述，本研究開發的酶摻雜離子選擇薄膜的感

測器，提供一個低成本且高性能的方法，應用於及時生物催化反應與生物樣本的

檢測上。 

 

關鍵字:離子選擇電極、微流體晶片、銨離子、離子載體、表面張力、尿素感測器、

電化學偵測 
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Abstract 

This research presents a novel technique for self-forming successive polymeric 

ion-selective membrane in a microfluidic chip utilizing surface tension force for 

detecting ammonium ions. Surface tension force on microstructures is used to trap trace 

amount of polymer liquid doped with ammonium ionophors to form a thin ion-selective 

membrane. Due to the thinner thickness and higher surface-area of the formed 

membrane, the sensing performance can be greatly enhanced. Since bio-reactive 

enzyme of urease is immobilized on the ISM, passing urea molecules are converted into 

ammonium ion then diffuse through the ISM for further electrochemical detection. 

In order to improve the sensing performance of ISE, a thinner membrane with 

larger diffusion area is essential. The SEM image shows the cross-sectional views of the 

ion-channels where the ion selective membranes were formed. Result shows that the 

ion-selective membrane was successfully formed inside the ion-channel. Utilizing the 

cyclic voltammetry for detecting different concentrations of NH4Cl(aq). Significant 

redox signals confirmed that the feasibility of the microchip integrated with ISE. A good 

linear current response was obtained for detecting ammonia ion in the concentration 

range of 10-4 to 103 ppm.         

The sensor was measured with a detection limit of 0.1 ppb which is much lower 

than conventional commercial ISE products of around 0.1 ppm. The time response for 

the developed chip for detecting NH4Cl(aq) of various concentrations reached 95% of 

the current response in seconds which is also faster than commercial ISE.  

The produced ED-ISM has a thinner thickness (< 10 μm) and higher surface-area 

than typical ISM for such that the sensing performance can be greatly enhanced due to 

the faster ion diffusion through the membrane. Experimental results show that the 
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developed microchip device with the ED-ISM has good response in the concentration 

range from 10-1 to 103 ppm (R2 ~ 0.9102). The limit of detection is measured to be as 

low as 0.1 ppm (S/N=3). Result also indicates that the response reached 95% in 8 s for 

detecting 1 ppm of urea using the developed microchip device, which is much faster 

than that obtained using typical commercial ion selective electrode. The developed 

microchip with ED-ISM provides a low-cost yet high performance way for on-site 

reaction and detection of bio-samples. 

 

Keywords: Ion selective electrode, Microfluidic chip, Ammonium ion, Ionophores, 

Surface tension force, Urea sensor, Urease, Electrochemical detection 
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CO3
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Bio-MEMS     生醫微機電系統(Biological micro electro mechanical system) 

CV            循環伏安法(Cyclic voltammetry) 

EOF           電滲透流(Electro osmotic flow) 

EMF           電動勢(Electromotive force) 

HMDS         六甲基二硅氮烷(Hexamethyldisilazane)  

ISE            離子選擇電極(Ion selective electrode) 

LOC           實驗室晶片(Lab on chip) 

MEMS         微機電系統(Micro electro mechanical system) 

Micro-TAS      微全分析系統(Micro-total analysis system) 

PDMS          聚二甲基矽氧烷 

PVC           聚氯乙烯(Polyvinylchloride) 

S/N            訊雜比(Signal-to-noise) 

THF           四氫呋喃(Tetrahydrofuran) 
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 第一章 緒論 

1.1 研究背景 

過去二十年來，許多研究機構和工業界發展微機電系統與元件，其中微機電

系統(Micro electro mechanical system, MEMS)備受各界關注[1]，其技術與應用涵蓋

了工程、科學和醫學領域，結合機械技術和新興的生物科技，建立在微控制器或

感測系統中，為近年來最具發展潛力及前瞻性的研究領域。利用微機電技術發展

為感測器，常見的有生物感測器[2]、化學感測器[3]與光感測器[4]。而生醫感測器

和生物感測器是未來市場最有潛力的產品，生醫感測器主要用於臨床診斷分析，

由於體積小只需要很少檢體即可產生報告，並且可以大量生產而降低成本。 

近幾年來生醫微機電(Bio-MEMS)一詞常見於工業界及學術界，應用於生醫檢

測裝置，包括生醫微流體晶片、生醫感測器，這些感測器通常含有生物分子，如

抗體或酵素，與分析液互相作用。如某種形式的酵素、抗體及其他形式的蛋白質

相互作用，當這些吸附在感測器上的生分子與分析液作用時，能改變感測器的輸

出訊號。離子選擇電極為六十年代以來重要的發展之一，搭配電化學的分析方法

來進行檢測，而離子選擇電極常當作感測器使用，應用在環境污染防治、養殖業

水質監測以及生醫檢測分析上，離子選擇電極的特性之一即對特定離子有選擇性，

如銨離子電極能檢測含有銨離子的分析物質，而且不需要搭配大型分析裝置。隨

著科技的演進，對於身體的健康及醫療的檢測上越發的重要，因此將離子選擇電

極添加上適當的生物酵素分子，針對人體內的尿素或是葡萄糖作偵測，發展出酵

素感測電極，如尿素分子遇到尿素酶酵素會被水解成 CO3
2-及 NH4

+，再藉由我們的

離子選擇電極作定量分析，即可知道尿素含量進而得知人體的健康，可以應用於

臨床診斷上。因此本研究希望藉由微機電技術製作微型的銨離子感測器，整合成

一個微型的晶片，且此檢測裝置成本低廉、操作簡單、樣品需求量少，量測的解

析度也能提高，不管是作為工業檢測或是醫療檢測系統，未來將為發展的趨勢。 
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1.2  離子感測器 

1.2.1 離子選擇電極 

離子選擇電極(ISE, ion selective electrode)為發展較早的化學感測器[5-8]，其廣

泛地應用在臨床及生物醫學的選擇性分析上。溶解在溶液當中的特定離子，通過

離子選擇薄膜，與薄膜內的離子發生離子交換，造成薄膜兩端電位的改變，而溶

液中的離子濃度，決定兩個電極間電位差的大小。離子選擇電極的基本架構如圖

1-1 所示，電極內部的參考電極為 Ag/AgCl，其中離子選擇膜固定於 PVC 管的頂

端，浸泡於緩衝溶液中，以保持薄膜內與參考電極電位穩定。[9] 

離子選擇電極為電化學半電池，須經由外加參考電極組成完整的電化學電池，

才能夠進行量測。將薄膜電極與外部的參考電極一同浸入電解液中，引起薄膜的

電位發生變化，造成兩根參考電極電位的改變。而目前許多離子選擇薄膜材料紛

紛被研發成功，若離子選擇電極以離子選擇薄膜的材料來分類，可以分為玻璃膜

電極[10]、固態膜電極[11]與液態膜電極[12]三種。 

1. 玻璃薄膜電極 (Glass membrane electrode) 

如圖 1-2 為使用特定組成的玻璃薄膜，做為測定 pH 用的代表性電極，一般來

說玻璃電極使用前需要浸漬，乃為了使玻璃和溶液中特定離子進行交換，並在玻

璃薄膜表面產生離子交換層。此電極由一個試管形狀的玻璃管所製成，其底端之

玻璃薄膜具有陽離子交換的功能，對於氫離子更具有滲透性。玻璃薄膜將兩種不

同 pH 的溶液隔開，在薄膜兩邊產生的電位差與溶液的 pH 值有關，因此固定玻璃

薄膜一邊溶液的 pH(如 pH7)，則可由電位差量測薄膜另一側的 pH。此外製作的球

狀玻璃電極，其球內含有一固定電位之電極及固定 pH 值之溶液，例如球內放 0.1M

的鹽酸溶液及銀-氯化銀(Ag-AgCl)電極(或甘汞電極)，管口必須完全封閉。使用時

將此電極浸入待測溶液中，另配甘汞電極，就能測定未知溶液的 pH 值。通常先用

pH 值的緩衝溶液來校正。優點是不受溶液中氧化物質及各種雜質的影響，通常用
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於 pH 為 1~10 的範圍，但不適用於濃鹼性溶液，並在玻璃電極使用之前，需要在

純水中浸泡使其表面充分溶脹。 

  

圖 1-1 離子選擇電極組成元件示意圖，其中離子選擇電極是由參考電極與一層離

子選擇薄膜所組成[9]。 

 
      圖 1-2 玻璃薄膜電極之排列示意圖，其玻璃薄膜被用來量測樣品的 pH 值。 

2. 固態薄膜電極 (Solid-state membrane electrode) 

此節提到的固態電極，其薄膜包含單一晶體與固態離子交換，例如鹵化物離

子敏感電極，其電極薄膜為固態銀鹽所組成，其電極之電位為 

    E=E0+
2.3RT

F
log âAg+                          (1) 

乾玻璃 水合玻璃 樣品溶液

玻璃薄膜

電極之內
部溶液

H+ H+
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其中銀離子在薄膜表面的活性，為溶液內鹵化物的活性函數，所以銀離子的活性

可由鹵化銀之選擇性常數來表示 

    âAg+=
KAgX

âX-
                                  (2) 

因此  

               E=E0+ 2.3RTF (logKAgx-logâX-) 
     E= ۹ − .۴܂܀  ష                                (3)܆âܗܔ

Ag+:銀離子 

X-  :鹵化離子 

AgX:鹵化銀 

E:電池電動勢。 

E0:標準電位。 

R:氣體常數(8.314J/mol-K)。 

T:絕對溫度(室溫下為 298°K)。 

F:法拉第常數 

â:活度 

K:選擇性常數 

 

 

圖 1-3 固態鹵離子電極成分及離子傳遞示意圖 

 

 

銀鹽薄膜
AgX

樣品溶液

電極之內
部溶液

X- X-

AgX AgX

+
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3. 液膜電極 (Liquid membrane electrode) 

如圖 1-4 所示為液態薄膜電極的組成結構，其中的液態薄膜是由厚度薄而且多

孔惰性的物質所組成，其中摻雜了一些離子交換的物質(Ionophore)在其中，這些離

子交換物質多為有機材料，分別為電性載體和中性載體，而製作此薄膜時需要溶

解在有機溶劑中。典型的聚合物薄膜是以具有可塑性的聚氯乙烯(PVC)所組成，其

組成成分包含 66%的塑化劑、33%的聚氯乙烯以及 1%的離子載體。 

 

圖 1-4 液態膜電極組成成分示意圖 

1.2.2 離子選擇電極發展 

在電化學檢測當中，藉由氧化還原反應來分析溶液中的特定離子，是目前最

具潛力的技術[13-16]。在使用方式上，一般是由樣品溶液流經離子選擇薄膜繼而

滲透過去，然後量測薄膜所產生的電位變化。然而，這些方法的量測是取決於樣

本流體中，待測離子與其他離子間的氧化還原電位會有明顯的差異。為了克服其

他離子的干擾，離子選擇電極已經提出了使用過濾的方式，來過濾掉不需要的離

子，使得只有目標離子保留下來，並且用於電化學的檢測上。一般典型的離子選

擇電極，通常包含一個標準的電化學電極，然後在塗上一層離子選擇薄膜當作感

測層，用於檢測樣品溶液中的特定離子，這些技術已經被廣泛的應用在食品、醫
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學研究與環境檢測等領域上。 

最先發展出的離子選擇電極，可以追溯到 1967年，是由Rose [17]所提出來的，

並且與液態離子交換膜整合在一起，用來檢測包含鈣離子的溶液。隨後許多類型

的離子選擇電極陸續的發展起來，用於檢測特定離子的選擇電極，如提出的銨離

子選擇電極，就使用了特定的銨離子選擇薄膜，提高對銨離子的選擇性[18]。目前

銨離子選擇電極的應用層面，涉及到生物樣本的催化反應上，藉由特定樣本如尿

素、肌酐酸以及胺基酸，經由酵素催化後的產物含有銨離子，進而開始量測。目

前傳統的平面電極已經證明了，在晶片上可以藉由酵素催化反應，來檢測生物樣

本[19, 20]，並且可以將酵素酶直接摻雜在感測薄膜表面，將酵素膜整合於銨離子

選擇電極上，實現即時檢測等目標[21-25]。 

 

1.3  電化學 

電化學為涉及電子與化學反應相互關係的科學，而所謂的電化學反應牽扯到

電子的轉移，同時也是表示電荷轉移前後，產生的一連串化學反應，而在發生電

化學反應的過程中，可能會有新的產物產生，如氣體的產生或氧化物的形成等，

而這些複雜的反應必須考慮後續產生的吸附、脫附及吸收等現象。 

電化學反應中電位、電流、電量是最常量測的訊號，而其中以量測電流訊號

較靈敏，也可以用來當作反應物的消耗速率，或產物的生成速率。其電化學利用

電位來驅動反應的進行，來探討化學反應與電荷轉移之間的關係，可利用電位調

整電極表面的電子能量，使得電活性物種與電極發生轉移[26]。其中溶液內的電活

性物質傳遞進入電極表面，然後進行氧化反應，而濃度梯度為電極表面進行電化

學反應時，反應物消耗形成，再擴散反應進行時，物種會朝濃度梯度的方向移動，

使得分子由高濃度往低濃度方向移動。 

 

 



  

7 

 

電活性物質在接近電極表面時，於電極表面發生化學反應或物理吸附、脫附，

最後待測物接觸到電極，會產生氧化還原反應產生反應電流。其公式如下: 

 

                      I	=	nFAD(∆c
∆xൗ )                            (4) 

 

A:電極面積大小(cm2)。 

D:分析物擴散係數(cm2/s)。 

F:法拉第常數。 

n:分子與電極交換的電子數。 

Δc:分析物的濃度差。 

Δx:電極表面距離。 

1.3.1 電化學電極系統 

電化學量測中其三根電極分別為參考電極、輔助電極和工作電極，如圖 1-5

所示，其中工作電極是分析物產生氧化還原的位置，並無限定其為陰極或陽極，

在工作電極發生氧化則為陽極，反之則為陰極，是以分析物在電極所發生的反應

所決定。而為了維持過程中電化學反應的電中性，搭配輔助電極，亦即工作電極

產生氧化反應時，則輔助電極必然為還原反應，輔助電極亦是相對於工作電極，

可為陰極或陽極，其中輔助電極最大功能是維持溶液的電中性，以不影響工作電

極為準則。對於參考電極來說，必須滿足下列條件，須為理想的非極化電極，並

能遵守能斯特(Nernst)方程式，通常進行電化學檢測，僅需工作電極和輔助電極，

參考電極的功能在於穩定工作電極之參考電位[27]。 
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圖 1-5 電化學之三電極系統架設圖，分別是工作、輔助以及參考電極。 

 

一般製作電極的材料主要分為兩類，一種是碳電極，另外一種則是金屬電極。

其中碳的相關材料廣泛地應用於電化學檢測上，諸如奈米碳管(Carbon nanotube)、

碳膠(Carbon paste)、碳纖維(Carbon fiber) [28, 29]等，其成本較低且無電極損耗問

題，但此類電極有一個共同問題，如電子傳遞速率較金屬電極慢，無法長期接觸

有機溶劑等。而常見的金屬電極，使用的金屬為金[30, 31]與白金，一般皆以濺鍍

或蒸鍍的方式來製備，並於沉積金屬前，於基板間增加黏著層，提高金屬電極薄

膜的附著能力，使的金屬電極不易剝落。 

 

1.4  微流體離子感測器 

在過去的十年中[32-35]，一個微全分析系統(µ-TAS)或是實驗室晶片(Lab on 

chip)的概念是非常熱門的，並且普及在分析化學的領域上。其主要的功能可以應

用於樣品的處理程序上，如樣品前處理、稀釋、校準、分離以及檢測(如離子感測

器)，將其整合在一個厘米尺寸大小的晶片上[36-39]。雖然微流體裝置大部分都應

用於生物分析上，如在細胞和蛋白質上，探討藥物的傳遞與釋放，以及分離與分
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析核酸的片段。不過，其還有許多潛在的用途，若目標分析物是小分子或離子時，

可以做為環境汙染監測、空間應用與醫療診斷[40]。此外，製作的微流體移動平台，

跟傳統的儀器來比較的話，其裝置的體積較小，使得攜帶變得更加方便，並且製

作的成本較為低廉。 

微流體裝置藉由控制與操作，完成流體的注入與傳輸，使得流體從入口端移

動到另一端。一般來說，離子感測器與大多數的微流體系統主要是基於三個推進

機制，分別是電滲透流(Electro osmotic flow, EOF)、流體動力(Hydrodynamic)以及

離心力(Centrifugal)。表一為一般離子感測器在不同的推進力下的優點與缺點，詳

細的列出於表 1-1 中。 

 

表 1-1 一般離子感測器的流體推進機制比較[32] 

推進力 優點 缺點 

電滲流 
1. 固有的分離機制 

2. 架設容易且方便用於研究

1. 對酸鹼值和離子強度的檢

測靈敏度。 

2. 僅限於二氧化矽或處理過

的塑膠材料。 

3. 成本較高。 

4. 需要施加高電壓。 

 

流體動力 

 

1. 通用的推進機制。 

2. 適用的材料範圍廣。 

1. 不能分離。 

2. 需要多個流體控制裝置。 
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離心力 

1. 通用的推進機制。 

2. 適用的材料範圍廣。 

3. 簡易的馬達即可推動流

體。 

1. 不能分離。 

 

 

一般來說，毛細管電泳主要是以電滲透流為基礎，以不同的遷移速度移動，

其遷移速度和遷移方向受電泳和電滲透流影響，在外部高壓電場作用下，使毛細

管內的帶電粒子往偵測端移動，因為粒子的荷質比不同，導致粒子遷移速率不同，

達到分離的目的[41]。而電滲流式的微流體系統，在檢測上會有一些缺點，其晶片

會對樣本溶液的化學性質很敏感，像一些溶液的 pH 值和離子強度。其中使用塑膠

材質的基板，來實現電滲透流比較有難度，除非管道側壁經過處理修飾後，引進

可離子化的溶液，因此電滲透流的檢測設備比較昂貴。 

在很多的情況下，會使用流體動力來代替電滲透流，一般的驅動原理都是通

過外部施加壓力來驅使流體移動，而流體的移動則取決於流體的密度和黏滯度，

以及微流體通道的幾何形狀。此外相較於電滲透流，使用流體動力作為推進力，

其適用的基板材料更多，但是需要將微流體晶片連接一個或多個控制端，來調控

外部壓力。流體動力不同於電滲透流是其在晶片內部沒有分離的機制，為了實現

流體分離於微流體系統中，可以在微管道中使用色譜分析技術進行分離。 

離心力是最近興起的流體驅動的一種，使用此種方式藉由旋轉產生的徑向力，

來產生流體的移動在微流體的平台。使用離心力來驅動流體的方式與流體動力推

動其機制是相似的，可以應用於不同材料的樣本與裝置上。雖然離心式的平台不

具備化學分離機制，但是已經提出使用具有離子交換的材料，連接在離心的裝置

上[42]。流體動力驅動系統需要安裝壓力控制端，而離心式系統只需要利用一個簡

單的電動馬達，控制旋轉的平台，即可以使用離心力來進行流體驅動。與其他流

體驅動系統相比，離心驅動相對使用程度比較少，目前許多公司正朝著檢測蛋白、
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生物標靶或基因分析等研究。 

 

1.4.1 電化學式離子感測器 

最早的電化學式的離子感測器，是量測感測電極的離子電位變化，如市售的

離子檢測裝置，是通過壓力傳遞產生的流力，驅動流體滲透過離子選擇電極的薄

膜，來量化分析離子濃度[43, 44]。Tantra and Manz 等人[45]提出相似的原理，是

利用外部壓力來驅動流體，將單一的離子選擇薄膜直接固定於微流體管道中。此

晶片感測器被設計來固定離子膜，然後允許管道內的樣本溶液，流經過薄膜繼而

滲透，達到分離離子的目的。該研究製作了添加離子載體 (Ionophore) 的離子選擇

薄膜，使用感測器來量測 Ba2+，可以發現其與一般常見的離子選擇電極產生的電

化學行為相似。此種類型的離子感測器量測 BaCl2 溶液，其濃度的線性範圍介於

10-6 到 10-1 M。 

如圖 1-6 所介紹為使用玻璃基板製作的離子選擇電極架設圖，此玻璃晶片的製

備是使用標準的光阻微影製程、蝕刻以及熱壓接合技術處理[46]。圖中點A及點B，

分別是 U 型管道的入口端與出口端，而點 C 則為樣本導入的入口端，利用真空幫

浦在出口端吸取的方式，可以將薄膜固定在管道的點 D 處，其中間管道的尺寸長

500 μm、寬 20 μm、深度為 10 μm。 

 

圖 1-6 使用離子感測器量測 BaCl2 溶液，(A)離子感測器的微管道與出入口端設計
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示意圖，其量測系統架設繪至於圖上;(B)微流體晶片的流道設計圖，其晶片尺寸長

寬為 12 mm	× 6 mm [45]。 

 

Berduque 等人[47]提出使用雙液相流體的方式來萃取目標離子，此微流體晶片

的製作，首先在矽基板上定義出白金電極的圖案(厚度 150 nm)，然後使用 SU-8 光

阻在白金電極上製作微管道(深度 180 μm)，在使用 PDMS 當作基板來做接合。圖

1-7 所示為一個 Y 型的微流體管道結合了白金電極，當水相溶液與有機相之電解質

溶液平行通過管道，會在雙液相之間產生一個動態的介面，貫通整個中間管道。

藉由橫跨管道的白金電極電位的改變，來控制目標離子的萃取。此研究使用微流

體晶片來萃取四乙基銨離子(Tetraethylammonium)，可以從量測出來的電流來得知

萃取離子的比例。結果證實，使用雙液相萃取技術經施加一定流速，可以分離出

濃度 25 μM 的 TEA+，其萃取率介於 8%到 11%。 

 

  

圖 1-7 使用水相及有機相的雙液相流體，來分離目標離子示意圖，(A)左邊為晶片

管道與電極設計，右邊則為管道的橫截面，(B) Y 型管道的主流道與入口管道，其

中可以發現電極分布在流道兩側[47]。 



  

13 

 

Hisamoto 等人[48]提出使用流體介面頸縮與多相層流的特性，在微流體管道內

合成化學性聚合薄膜。藉由頸縮反應可以在有機相/水相的雙相流體，與有機相/水

相/有機相的三相流體，製作出單層與雙層平行的薄膜結構。而管道內包含銨離子

的溶液，可以從管道內的薄膜滲透過去，來量測到訊號。此外還可以在薄膜表面

的一側，摻雜酵素酶來修飾聚合薄膜，可以即時在晶片內進行生化反應。圖 1-8 (A)

為在 X 型的管道中，使用有機相和水相溶液，於管道內合成薄膜的示意圖;圖(B)

為晶片管道的橫截面剖面圖，從圖中可以發現製作在管道內的立體薄膜，而此薄

膜厚度大約是 10 μm。使用此種方式成型的薄膜，其厚度是可以被控制的，只要控

制有機相溶液與水相溶液內，參與的離子濃度即可改變成型的厚度。 

 

 

圖 1-8 使用異相層流的方式，於 X 型管道中合成化學性薄膜，(A)為使用異相層

流的晶片示意圖，使用有機相雨水相溶液在 X 型管道中，來合成薄膜;(B)使用電

子顯微鏡拍攝管道內橫截面圖，可以發現薄膜成功地合成在管道中間，其中管道

的長寬大概為 115 μm	×	240 μm [48]。 

 

(A) (B)
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1.5  生物感測器 

自 1962 年生物感測器開始發展初期，Clark 和 Lyon [49]二位學者共同提出使

用酵素電極來做檢測的概念，因此在七十年代即積極投入商品化的開發，而最早

開發出來的商品為血糖測試酵素電極。而生物感測器[50]為固定生物分子，藉由生

物體內或體外之化學物質與之產生特異性交互作用，再結合生物辨識的機制，將

生化訊號轉換成一個可以量化的電訊號。一般來說生物感測器基本組成包含生物

觸媒(Biocatalyst)部位、信號轉換器(Transducer)、放大器與信號處理系統。其中生

物觸媒為催化劑的一種，能對某些特定物質發生作用，而不受外物干擾，如酵素、

抗體、微生物。信號轉換器則是將產生反應後的變化訊號，包括化學物質、熱、

光及電子，轉換成可讀的電子訊號。 

 

生物觸媒包含酵素與細胞，而使用固定化生物觸媒技術，可以重複使用來降

低檢測成本。依據固定的生物觸媒的不同及差異，可以分成大致分成酵素感測器、

微生物感測器、胞器感測器。 

1. 酵素感測器 

酵素是一種蛋白質或類似蛋白質的物質，可以用來催化或加速反應的進行，

其中酵素感測器所添加的酵素可以是單一酵素或複合酵。酵素感測器具有多項的

優點，如具有高專一性、高敏感性與偵測時間較短，藉由合適的酵素加以催化生

物樣本，產生的生化反應後在配合適當的信號轉換器，即可構成酵素感測器。 

2. 微生物感測器 

微生物感測器係以微生物菌體為活性物質，以其內部酵素系統與代謝系統的

綜合而成的感應機制。一般而言，微生物感測器有較佳的長時間穩定性，且可反

覆使用，適合工業上的應用，然而因為細胞循環所需反應時間較長，選擇能力亦

較差，且其菌體酵素保存不易，容易死亡凋零。 
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3. 細胞及組織感測器 

生物細胞內存在一些小胞器，諸如粒線體、微粒體、溶體等，這些胞器皆為

複合酵素系統之集合體，不同的酵素集合在不同的胞器中，能夠有效地執行與其

具有特異性之生化代謝反應，利用胞器以及組織內酵素與代謝系統反應，來推演

反應物濃度。但是特別需要注意的是，從胞器分離出來的酵素，會面臨一些問題，

如分離胞器的複雜度高、檢測時間長以及感測度較低。 

目前發展出來的生物感測器，仍然是以臨床生化分析為主，未來隨著科技的

進步驅使生物感測器的改良與微小化，方便攜帶可以日常生活中及時做篩檢，例

如居家健康檢查的生物感測器或是環境保護監測的感測器等。 

1.5.1 尿素生理機制 

尿素是由碳、氮、氧、氫組成的有機物，分子式為(NH2)2CO，人類每天從日

常生活中從食物攝取的蛋白質，在消化過後會水解成胺基酸分子，在由人體吸收

合成可利用之蛋白質，當身體的蛋白質過多無法儲存於體內的時候，多餘之胺基

酸會被代謝成水分、二氧化碳作為能量或是轉化成其他化合物，而胺基酸在人體

中代謝的最終產物則為尿素。 

如圖 1-9 為尿素循環流程圖，其尿素為在肝臟的尿素循環所形成，不同之生物

產生的含氮廢物不全然相同，在 2002 年由 Sidney 與 Morris [51]文中介紹人體內尿

素的循環反應，此尿素循環中合成的尿素產物，其中所含的氮原子是從氨分解而

來。人體中的尿素循環，是為了代謝體內蛋白質分解產生的有毒血氨。而人體的

氨基酸代謝主要是在肝臟進行，一開始先經由氧化去胺作用轉變成麩胺酸鹽

(2-Aminopentanedioic acid)，然後再轉換成 L-天冬氨酸鹽(Aspartate)，尿素則是 L-

天冬氨酸的氨基轉換成鳥氨酸(Ornithine)的代謝物。所以若是人體內的尿素循環發

生問題，造成體內代謝分解出來的血氨，無法藉由循環排出體外，血液中過高的

氨會對腦部造成傷害。 
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圖 1-9 尿素循環示意圖，身體多餘的氨基酸代謝成二氧化碳與水，再經由肝臟尿

素循環產生尿素[51]。 

 

尿素係蛋白質經肝臟代謝後最終產物，溶於血液中流往腎臟，經過腎臟內的

腎小球過濾後，大部分會直接從尿液排泄出去，只有少部分在吸收回到血液中。

因此血液中的尿素濃度，由肝臟生成的尿素和從腎臟排泄出的尿素平行來決定，

而每日從尿液排泄出去的尿素為 30 克。如果腎臟的排泄機能變差，血液中尿素氮

的濃度會增加。腎臟於人體代謝及維持生命活動中占有重要的地位，所以預先評

估腎臟功能，關係著腎臟病人治療方法的選擇。血液中的尿素濃度，跟腎臟與肝

臟功能及腎上腺內分泌機能有密切關聯，因此血液或尿液中尿素氮的濃度為關係

人體健康的指標和診斷腎功能之重要參數。 

血液中的尿素所含的氮，就稱為尿素氮，其中尿素測量通常以其含氮量表示，

通稱為尿素氮(Blood urea nitrogen, BUN)，一般來說 1 mg/dl 的尿素氮相當於 2.14 

mg/dl 的尿素濃度。尿素氮升高的原因如下面幾點所述: 
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1. 腎臟疾病 

當蛋白質由食物中攝取的量固定無另外生成增加時，則須由腎臟排泄量來決

定血液中的尿素濃度，因此由血液中尿素的濃度，可以判斷人體腎臟功能是否正

常運作，所以當檢查發現血液中的尿素濃度升高時，表示腎臟功能受損，若以尿

素的濃度來評估腎臟損傷的嚴重程度的話，當血中尿素濃度超過 50 mg/dl 時會有

腎衰竭的現象，而當你濃度升高到 100 mg/dl 時，則已經是變成了尿毒症，需要考

慮是否洗腎。 

 

2. 組織蛋白 

體內的蛋白質來源，除了可以從日常生活中的飲食獲得之外，另一個可能是

因為身體組織大量破壞所產生，如甲狀腺機能亢進、糖尿病酸中毒，而當大量蛋

白質代謝後，會產生尿素造成尿素濃度升高，也會促使血液中尿素濃度升高。 

 

血液或尿液中所含尿素的濃度，在臨床醫學上有其代表意義，成年男性的血

清尿素氮，其濃度正常範圍為8到21 mg/dl，成年女性則略低，範圍介在6到20 mg/dl，

因此換算過後，血清中尿素濃度正常值約 15 mg/dl ~ 40 mg/dl，若當尿素濃度超過

50 mg/dl 時，血液中含氮廢物排泄障礙，遂蓄積於血液中，則產生氮值血症，表示

腎小球功能受損。而當患者尿素濃度超過 180 mg/dl 時，病人會出現各種出現器官

系統功能障礙，以及物質代謝障礙所引起的症狀。 
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1.6  動機與目的 

離子選擇電極於環境污染、生化、農產養殖漁業、生醫與工業上的檢測，具

有舉足輕重的地位，因此市面上已經有許多公司致力於發展離子選擇電極感測器，

加上最近幾年來，離子選擇電極也積極發展於生醫檢測的領域。而酵素固定技術，

將酵素分子摻雜在離子感測薄膜，使用來檢測生物樣本有明顯的成果。目前開發

的生物感測器已經成功的商品化，主要是以醫藥檢測為主要市場，然而市售的生

物感測器製造成本過於昂貴，而且體積大所以不方便攜帶。因此藉由微機電製程

技術，在玻璃或高分子的基板上，製作出微管道結構，將傳統的離子選擇電極整

合於微型晶片;亦即使用單一晶片即可進行樣本檢測，而且樣本的使用量減少，體

積小且方便攜帶，進而更能製造的成本，因此整合離子選擇電極已經成為目前發

展的重點。 

儘管市面上已經有各種不同的離子選擇電極，且已成功地於各領域廣泛使用，

但是電極長期使用下來，會造成感測薄膜的使用壽命減短，需要再另外購買感測

薄膜來自行更換，花費的成本相對提高。考量要在微型化的晶片中，固定離子選

擇薄膜，會面臨到許多問題，包括微管道和玻璃電極的接合、離子選擇薄膜的成

型技術，以及感測薄膜受到樣本溶液中其他離子的干擾，導致量測時所造成的誤

差。為此，本研究目標在於解決晶片製作上所面臨的問題，將離子選擇電極整合

於微流體晶片中，並且發展一種簡易的成膜技術，將離子選擇薄膜固定在晶片中，

將其應用在日常與生醫檢測上。 

由於生醫科技的發展，醫療檢測裝置體積逐漸微型化，在攜帶上更加的方便，

而改良過後的離子選擇電極，搭配酵素固定的技術，已經成功應用於生物檢測方

面，如葡萄糖感測器、膽固醇感測器、乙醯膽鹼感測器等，其可以從醫學上的角

度來評估人體的生理作用，得知人體的器官是否發生病變。 

本研究使用 PDMS 製作微流體管道，為了將電極與微管道作接合，使用氧氣

電漿系統，對 PDMS 及玻璃電極進行表面改質，表面經改質過後立即進行接合，
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完成晶片的製作。微流體晶片製作完成後，欲在晶片管道中成型離子選擇薄膜，

因此使用真空幫浦於管道出口端吸取，藉由微結構產生的剪切流(Sheath flow)作用，

將離子選擇薄膜成功固定在晶片中。由於製作的薄膜厚度較薄，所以管道內離子

交換傳遞的速率也會提高，提升晶片感測效能，而且添加銨離子載體在離子感測

膜，也能夠有效降低外部離子所造成的干擾。 

銨離子感測器成功實現後，本研究以離子選擇電極為基底，使用酵素固定技

術，於離子選擇膜表面摻雜尿素酶物質，製做生物感測薄膜。此生物感測薄膜於

生物樣本的檢測中，感測薄膜會對特定分子產生反應，藉由離子選擇電極量測方

法，使用電化學來偵測生物樣本的濃度多寡。 

本研究提出的微流體晶片具有製程簡單、快速成膜、成本低廉等優點，已經

成功地整合離子選擇電極，應用於電化學的檢測中，並在此系統架構下添加了酵

素酶，可以即時檢測尿素樣本的濃度，對於未來生醫檢測技術上將會有所貢獻。 
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1.7  論文架構 

第一章 緒論 

本章節主要著重於離子選擇電極的原理與架構，以及整合電極於微流體晶片

的發展，因此從離子選擇電極包含的各種不同的種類，電極的製作方式以及所使

用的電化學偵測法，其中，更詳細敘述了生物感測器的應用，與尿素對於人體健

康生理作用的重要性。為了解決傳統離子選擇電極的產生的問題，於本文中提出

研究的動機與目的，最後簡述本論文各章節之概要。 

 

第二章 選擇性離子感測器原理 

本章節提出，製作離子選擇薄膜的 PVC 材質的特性，以及在樣本溶液中外部

離子對目標離子的干擾與薄膜的選擇性，其中也引用能斯特方程式，來解釋離子

選擇電極的感測原理，然後進一步介紹酵素酶分子，摻雜在離子選擇薄膜的表面

的固定方式。 

 

第三章 材料與方法 

本研究開發的離子感測器，包含了電化學電極的製作、晶片的設計理念、離

子選擇薄膜的合成、酵素摻雜修飾薄膜表面、實驗架構，以及在實驗中需要用的

樣品溶液的調配。在實驗架設流程中，詳細敘述了微流體系統的實驗架構，以及

目標離子滲透感測薄膜的進行，最後使用電化學法來進行檢測與分析。 

 

第四章 結果與討論 

首先測試離子選擇電極工作性能，評估在沒有離子選擇薄膜的條件下，其電

極感測效能，並探討整合離子選擇電極的微流體系統，應用於電化學偵測樣本溶

液的效能，並對離子感測薄膜對離子的選擇性做測試。另外，當在離子感測薄膜
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的一側摻雜了酵素酶分子，應用於生物樣本的檢測。 

 

第五章 結論與未來展望 

經由上一章節的實驗結果，在此章節做一個總結與歸納，並根據實驗數據結

果，做為未來改進與發展的目標。  
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 第二章 選擇性離子感測器原理 

2.1 銨離子選擇電極特性與應用 

隨著科技的發展，高分子材料廣泛的使用，已經遍及了日常生活中，常見之

離子選擇電極，其離子選擇薄膜也是由 PVC 的材料所製作而成，然後將離子選擇

載體用高分子薄膜包埋起來，製作成銨離子選擇電極[52]。離子選擇電極主要是藉

由離子選擇性薄膜，來選擇樣品中的待測離子，並使用電化學法進行分析。然而

離子選擇電極的壽命取決於電極的種類、離子選擇薄膜的性質、保存方式與待測

離子的濃度，以及存在的干擾物與腐蝕物的種類與數量。一般的玻璃薄膜或晶體

薄膜式的離子選擇電極，其電極壽命為 1 到 3 年，但如果在工作環境溫度較高或

是流動的系統中(動態檢測)，電極壽命將減短為 1 到 3 個月，特別是在具有腐蝕性

的惡劣環境下，壽命大概只會剩下幾天而已。一般使用聚氯乙烯(PVC)感測薄膜的

離子選擇電極，其電極的使用壽命取決於薄膜的感測能力，一般使用時間大約為

數小時到數千小時。 

離子選擇電極因為由於攜帶方便、檢測濃度範圍廣、操作簡單快捷等優點，

在醫療分析、血液分析以及工業汙染監測上得到廣泛的應用。其中決定離子選擇

電極的性能的優劣，主要的關鍵在於離子選擇的感測薄膜，此外離子選擇電極的

感測薄膜有很多種類型，包含固體薄膜、有機液體薄膜與聚氯乙烯薄膜。然而因

為聚氯乙烯材質製作的薄膜，具有良好的可塑性易於成型加工、透氣性，以及良

好的電學特性，可以使高分子材料中摻雜的添加劑呈現多樣化的應用，並可將特

殊物質溶於材料內部及表面，可用來作為替代傳統市售的感測薄膜的材料。圖 2-1

所示為銨離子載體的化學分子結構，(A)圖與(B)圖一個為自然生成，另一個則為人

工製造合成的銨離子載體，而圖(A)為目前唯一可以使用的銨離子載體，但是其對

K+和 Na+的選擇性效能較差[53]。因此開發出一種人工合成的離子載體，除了保有

對銨離子的選擇性外，也改善了對 K+與 Na+離子的干擾。而根據離子通透性不同
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的機制，可以將離子載體分為兩種類型，分別為通道成型離子載體(Channel-forming 

ionophore)與離子攜帶載體(Ion-carrying ionophore)，然而通道式離子載體可以形成

一個通過薄膜的通道，可以選擇陽離子通過薄膜，其離子傳遞效率高於攜帶式離

子載體;因此，選擇合適且具有專一性的離子選擇載體，可以提高離子選擇電極的

檢測極限與感測效能。 

 

圖 2-1 為不同的銨離子載體的化學分子結構圖，(A)由無活菌素(Nonactin)自然生

成，即為銨離子載體，(B)TD19C6 為人工合成之銨離子載體，提高薄膜對干擾離

子的選擇性[53]。 

 

在 1967 年，Bloch 研究團隊[54]製作出離子選擇薄膜，用來檢測含有鈣離子之

樣品，其薄膜材質是使用聚氯乙烯(PVC)中摻雜磷酸三丁酯(Tributyl phosphate)或是

磷酸三丁酯中再加入噻吩甲酰三氟丙酮(Thenoyl trifluoroacetone)。Moody 等學者

[55, 56]則測試了各種使用 PVC 材質薄膜的離子選擇電極，探討其薄膜的選擇比例

與參數，並開始進行一連串的實驗，目的在於證明薄膜的結構、評價以及使用的

情況。Anker [57]等學者製作出使用中性離子載體的離子選擇電極，其感測薄膜的

材質使用PCV製作而成，特別是在PVC薄膜內摻雜ETH1001 (Calcium ionophore)，

使用來檢測血液中血清內所含的鈣離子濃度。Schaller 等學者[58]研究使用 PVC 離

子感測薄膜，在添加了不同的離子的樣品溶液中，探討離子選擇電極對陽離子與
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陰的行為與反應。Bakker 等學者[59]則提出藉由將電極薄膜溶解於含有四苯基硼酸

鹽(Sodium tetraphenyl borate)溶液中，而存在於溶液中的陽離子則會跟薄膜結合，

進而改善離子選擇薄膜的選擇性。普遍來說，使用 PVC 材質製作的離子選擇電極，

其著重的特點在於電極反應時間短與使用的壽命較長，為此研究薄膜的組成與特

性，並添加離子載體於其中，來提升電極的感測效能於分析與偵測上。 

 

2.2 離子感測器原理 

2.2.1能斯特方程式 

在許多研究中，對於電解質溶液內個別離子的活性測定，為利用離子選擇電

極，來量測在不同溫度下個別離子的活性係數。在 1864 年由德國化學家能斯特提

出著名之能斯特方程式 (Nernst equation)，其在敘述電化學電池反應電動勢

(Electromotive force, EMF)與反應物濃度關係的方程式[60]。因此，可以由方程式得

知可逆電極或電池之電位，其電位除了由電極組成物質來決定外，亦與溫度與溶

液活性有關，可由熱力學推倒出其相對關係。 

在電化學系統中，而電極反應產生的電位為 E 供應的電量為 Q，其電量 Q 在

一莫耳電子反應下，電量等於一法拉第(1 F = 96500 Coul)，則電極所作的淨功為

QE，若是有 n 莫耳電子餐與反應，產生的電量變為 Q = nF。在定溫定壓下，由熱

力學原理可知，化學反應自由能減少的能量應該等於電池在可逆條件下的淨電

功。 

 

                      ∆G	=	-	nFE                          

 ∆G0=	-	nFE0                                  (1) 
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設一可逆反應式為: 

 

                      aA+bB	↔ cC + dD                            (2) 

 

反應物 A、B 進行氧化還原反應形成產物 C、D，反應的自由能變化為 

 

                      ∆G=∆G0+RT log
ሾCሿcሾDሿdሾAሿaሾBሿb                             (3)  

 

R 為氣體常數，T 為溫度 K，E0 為標準電動勢，ΔG0為反應之標準自由能變化量，

將式(1)ΔG = - nFE 以及 ΔG0= - nFE0 代入式(3) 

 

                  E=E0-
RT

nF
log

ሾCሿcሾDሿdሾAሿaሾBሿb                                (4) 

 

方程式(4)稱之為能斯特方程式，來表示電極或電池的電位。 

在常溫下（25°C = 298.15 K），能斯特方程式可以簡化為: 

 

RT

F
≈0.0591 

                  E=E0-
0.0591

n
log

ሾCሿcሾDሿdሾAሿaሾBሿb                              (5) 

 

E:電池電動勢。 

E0:標準電位。 

R:氣體常數(8.314J/mol-K)。 

T:絕對溫度(室溫下為 298 K)。 

F:法拉第常數(96500 庫倫)。 
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n:半反應的電子轉移數，單位 mol。 

ሾେሿౙሾୈሿౚሾሿሾሿౘ :反應物濃度乘積與參與物質的濃度乘積之比。 

â :是氧化和還原物質的活度（活度=濃度*活度係數）。 

 

不過由於電極內的溶液並非理想溶液，所以必須對能斯特方程式加以修正，

濃度被 â (活性，activity)取代，â 是濃度乘以活性係數(Activity coefficient)，所以能

斯特方程式修正式為： 

 

                 E=E0-
0.0591

n
log

âሾCሿcâሾDሿd
âሾAሿaâሾBሿb                             (6) 

 

2.2.2離子干擾 

離子選擇電極在實用上最大的困難是來自溶液中離子物種的干擾，而這些離

子不是電極量測所要的目標離子，各種離子選擇電極並不是只專門對目標離子有

選擇性，對共存的其他離子也會有一定程度的反應。要判斷他種離子干擾程度，

造成的誤差是否在可容許的範圍內，可以使用選擇性常數 K (Selectivity coefficient)

作評估。 

當其他離子干擾電極的時候，Nikolsky eisenman equation [61]為一個合適的公

式，可求得待測離子濃度的真實值。其公式如下所示: 

 

       E=E0+
RT

nAF
ln [aA+KABaB

nA
nBൗ

+KACaC

nA
nCൗ

+KADaD

nA
nDൗ

…]              (7) 

 

âA:待測離子的活性。 

âB ~ âD: B 到 D 干擾離子的活性。 
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KA,B:電極對受測離子 A 與干擾離子 B 選擇性常數，K 值越小表示干擾越小。 

nA: A 離子價數。 

nB ~ nD: B 到 D 干擾離子價數。 

選擇係數 KAB 為表示離子選擇電極性能的重要參數，是被用來判斷電極對目

標離子選擇性的指標，評估電極相對於受測離子 A 來說，其對干擾離子 B 的選擇

性，換言之為 B 離子對 A 離子的干擾程度。其值為在相同條件下，受測離子活性

âA與共存離子活性 âB的比值。 

 

                          KA,B= aA

aB

nA
nB

൘                           (8) 

 

選擇性係數 Kij測定法分兩類: 

1. 分開法 

使用同一根電極分別量測，得到受測離子 A 與干擾離子 B 的活性，與電極電

位繪製成響應曲線，然後用等活性法或等電位法求得 KA,B。 

2. 混合溶液法 

上述的分開法是在受測離子與干擾離子單獨存在時量測得到的電位，沒有考

慮實際系統中存在著離子互相干擾的情形。混和溶液法式考慮當受測離子與干擾

離子共存下的情況，求得選擇系數 KA,B，比較符合實際的情況。 

 

一般來說以能斯特方程式為基礎的電位式感測器，其感測器有一些缺點，從

公式可以發現訊號與活性為一個對數關係，需要小心量測否則量測之小誤差會造

成分析上的大誤差。此外，電流計量的感測器其量測主要是端看穩定的電流訊號，

其訊號是由施加固定電位，使導體與參考電極間產生電流，而且電流比電位更容

易與準確地進行量測，其訊號和樣品濃度成正比例關係。 
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2.3 酵素薄膜固定方式 

酵素的化學專一性一直是生物感測器量測上之基礎，固定一種酵素或是複合

酵素於感測薄膜上，藉由薄膜來進行催化反應，而尿素感測器則是以銨離子選擇

電極為基礎，將尿素酶固定到離子感測薄膜表面，然後尿素樣本會被薄膜表面的

尿素酶催化水解，其催化後的產物分別是銨離子、碳酸氫鹽與氫氧根離子，尿素

催化的化學反應式如下所示； 

         (NH2)2CO (aq) + 3H2O (aq) 
Ureaseሱۛ ሮۛ 2NH4

+ + HCO3
- + OH-           (10) 

生物酵素的固定程序，需要再適當的環境條件下進行，否則可能會導致酵素

酶活性降低。固定的生物分子的活性影響因素有很多，取決於各種參數，如表面

積、薄膜表面的孔隙率、親水性、反應條件和選擇的固定方式[62, 63]。固定酵素

酶的薄膜，其薄膜厚度越薄可以提高感測的效能。在薄膜表面固定尿素酶的方法

如圖 2-2 所示: 

 

 

圖 2-2 為各種固定酵素方式的示意圖，將酵素酶固定在薄膜表面，方法分別是吸

附、包埋、交聯與共價鍵結。[64] 
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1. 吸附(Adsorption) 

常用載體為玻璃或離子交換樹脂，此固定方式簡單，不會破壞酵素活性，但

是酵素貼附力較差，且作為吸附生物分子之材料，其容易受到 pH、溫度的影響。 

 

2.   包埋(Entrapment) 

將酵素包埋於聚丙烯胺(Polyacrylamide)，其將固定於膠體中，而此方式一般

可以藉由照光或是施加電壓來使高分子聚合，然後將酵素包埋在其中，但是此方

法會造成基質擴散時的阻礙，且酵素亦會從孔隙流失。 

 

3. 交聯(Cross-linking) 

為酵素與載體之間藉由試劑形成共價鍵而結合，戊二醛(Glutaraldehyde)為普遍

使用之交聯劑，其利用分子上的胺基和酵素進行交聯鍵結，利用此方式能牢靠的

將酵素固定在薄膜表面上，但容易破壞酵素結構影響活性。 

 

4. 共價鍵結(Covalent bonding) 

為載體表面的官能基，使官能基與酵素表面特定官能基座結合，此種固定方

式使用的材料很多，如多孔性玻璃、陶瓷與纖維，通常藉由酵素分子的胺基與羰

基來與載體做鍵結，此法固定的酵素較不易脫落。 

 

其中酵素的固定方式可分為物理性與化學性，化學固定方式會在酵素與單體

間形成化學鍵結，但其成本花費昂貴;而物理固定方式步驟較為簡單，但由於酵素

與單體沒有共價鍵結，因此酵素經常會流失，下表為比較各種固定方式的優缺點，

可以考量自身的生物分子，選擇合適的固定方式。 

 

 



  

30 

 

表 2-1 為各種固定酵素酶的方式，比較不同固定方的優點與缺點[64]。 

固定方式 優點 缺點 文獻 

物理吸附法 
固定方法簡單而且快

速，其成本便宜。 

容易受到環境的溫度或酸

鹼值影響，而破壞貼附效

能，酵素酶回收困難。 

Syu and 

Chang [65] 

 

包埋法 
製作步驟簡易、成本

便宜。 

酵素非均勻分布，且易造成

擴散時的阻礙，酵素酶回收

困難。 

Adelojo et. 

al.[66] 

交聯法 酵素貼附效果穩定 
化學固定需要較長的反應

時間，酵素酶回收困難。 

Cho and 

Huang[67] 

共價鍵結 

酵素貼附效果穩定，

且固定酵素酶的量較

多。 

化學固定需要較長的反應

時間，酵素酶回收困難。 

Bisht et. 

al.[68] 
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 第三章 材料與方法 

在本章節當中，將介紹實驗所使用離子選擇薄膜之製作方式、電化學電極之

設計、微流體晶片系統的製作過程，與本實驗固定離子選擇薄膜於管道內的方式；

其中在本研究裡，提出使用表面張力將離子選擇薄膜固定在微結構，而對離子選

擇薄膜的成膜技術與酵素酶摻雜感測晶片的製作，將在此一併描述之。 

3.1  微流體晶片製作 

本研究設計了一個微流體系統，整合離子選擇電極將離子選擇薄膜製作於其

中，並應用於電化學檢測系統，而此離子感測晶片的設計概念，則來自於傳統的

離子選擇電極架構。傳統離子電極構造主要包括電極腔體、參考電極、電解液與

離子選擇薄膜，其感測薄膜是暴露在環境底下，而量測的方式是將電極浸泡在樣

品溶液裡，感測薄膜就像一個過濾器來分隔電解液與樣本溶液。以此仿造市售電

極偵測裝置，無須額外替換感測薄膜，只需將此薄膜作為微流體系統的感測薄膜，

並固定薄膜於微流體系統的微結構當中。 

首先，將定義出圖案的電極，經由濺鍍機將金屬薄膜濺鍍於玻璃基板上，濺

鍍的金屬分別是金、白金與銀，對應的分別是工作電極、輔助電極與參考電極，

完成電化學電極的製作後，後將設計的微流體管道使用 PDMS 進行翻模，接著使

用氧氣電漿進行表面處理，處理過後即可將電極與管道貼合，其設計管道的兩側

分別是流往電解液與樣本溶液。 

圖 3-1 所示為使用流體成型技術於微流體晶片內製作離子選擇薄膜示意圖，如

圖所示，管道中間部分是一連串鑽石形狀的微結構，其尺寸邊長為 50 µm，結構的

間距是 200 µm，將摻雜銨離子載體的 PVC 溶劑於入口端注入，並在出口端接上真

空幫浦做吸取的動作。藉由幫浦的吸力在兩個管道產生剪切流與表面張力，促使

PVC 薄膜固定在微結構之間，成型之後的薄膜，其厚度與各種因素有關，包括微

結構的形狀、PVC 溶劑的粘滯度、微管道的材料特性以及真空吸力的大小等。使
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用此簡單的方法可以得到均勻厚度的薄膜，而且本研究開發的離子感測器於電化

學檢測上，其優點包含生產成本低、製程簡單快速、可重複使用、攜帶方便和樣

本使用量少等。 

 

 

圖 3-1 使用真空幫浦產生表面張力與剪切流，於結構中成型離子薄膜示意圖。 

 

3.2  離子選擇電極晶片設計與製作 

在本節當中將介紹實驗所使用的離子選擇電極之製作方式，而使用的微流體

管道係利用微影製程加工製造出來，其整個製作流程大致分為平面電極晶片、微

流體管道及微流體系統整合，詳細製程介紹如下。 

3.2.1 平面電極晶片製作 

本實驗所使用的平面電極晶片，先是經由繪圖軟體 CoreDRAW®定義出電極的

區域及大小，工作電極(Au)、參考電極(Ag/AgCl)與輔助電極(Pt)，在此選用金與白

金當作電極，除了導電度良好，金屬表面不易氧化外，其金屬發生氧化的氧化電

位較高，金的氧化電位在 1.5 伏特，白金氧化電位則 1.2 伏特，在檢測樣本時不影
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響量測結果。電極寬度及間距各為 2.0 mm，由廠商出圖裁切乙烯基(Vinyl)材質的

卡典西德(Cutting Sheet)作為光罩，將其黏貼至玻璃基板上，把定義出電極圖形的

部分撕下後置入真空濺鍍系統。一般而言，會使用光阻製程來定義出圖形，繼而

製作電極晶片，但其成本較為昂貴且製程繁雜，以卡典西德定義晶片圖案，則可

以大幅降低成本，簡單且快速。 

 

3.2.2 微流體管道製作流程 

1. 光阻塗佈： 

將乾淨的玻璃試片放至煮沸之piranha溶液(H2SO4 : H2O2 = 3 : 1 )維持十分鐘，

使用去離子水澆淋玻璃試片，然後將表面之水珠去除，接著將清洗乾淨玻璃基板

放置加熱板加熱烘烤十分鐘去除水氣，在整個實驗過程中，為了使正光組塗佈於

玻璃基板上，我們於玻璃表面添加 Hexamethyldisilazane (HMDS, Sigma-Alderich, 

USA)。旋轉塗佈的過程為兩階段，滴管吸取適當量的光阻，分別為以 3000 rpm 維

持 10 秒，在以 5000 rpm 維持 30 秒，以達到預期的均勻度與厚度。 

2. 軟烤： 

將塗佈好的玻璃基板放置加熱板上，持溫 100˚C 持續 3 分鐘進行軟烤。使塗

佈在玻璃上的光阻固化，並使光阻內所含的有機溶劑揮發，之後將溫度降至室溫，

再進行下一步驟。 

3. 曝光： 

使用設計好的光罩進行曝光，定義曝光與未曝光的區域，之後以紫外光進行

曝光。被紫外光照射到的部分，將於顯影時被顯影液去除。 

4. 顯影： 

曝光完成後將玻璃基板浸泡於顯影液(AZ400K)進行顯影，本實驗所使用的顯

影液濃度為 AZ400K:DI water = 1:3，將被紫外光照射到的部分去除，留下定義出
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的光阻圖案。 

5. 蝕刻： 

以 BOE (6 : 1)來對我們的玻璃母膜蝕刻，利用 BOE 蝕刻的速率來得到理想的

蝕刻深度，1 分鐘可以蝕刻的深度大約為 0.9 μm，所以蝕刻 23 分鐘可以得到 20 μm

的深度，蝕刻完畢後，以去離子水沖洗表面，再以氣槍表面的水滴吹除，觀察蝕

刻的情況。 

6. 去除光阻： 

最後，將蝕刻過後的玻璃母膜，浸泡於 KOH (KOH : H2O = 4 : 1 )溶液來去除

光阻，並以去離子水沖洗表面，再以氣槍表面水滴吹除，以免留下水漬，放置加

熱板以持溫 100˚C 加熱使水氣乾燥，即完成管道母膜的製作。 

 

 

圖 3-2 玻璃晶片製作流程圖。[69] 
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3.2.3 晶片製作 

A. 實驗中利用微影製程，將設計的微管道圖案定義在玻璃基板上，經玻璃蝕刻

的微管道用來當作翻模的模具，選用的翻模材料為 PDMS，調配比例為 PDMS :

固化劑= 10:1，將 PDMS 灌模到模具置於加熱板上，保持溫度 70˚C 持續 1小

時，即可以翻出微流體管道。 

B. 使用定義出電極圖案的乙烯基(Vinyl)基材，貼附至玻璃基板，再將電極部分的

掩體撕下，而設計電極的間距與寬度尺寸為 2 mm。使用濺鍍系統在基板表面

先沉積一層薄薄的Cr當作黏著層，厚度約為170 nm，在依序濺鍍上金屬薄膜，

如白金、金與銀來當作電極薄膜，其薄膜厚度分別是 600 nm、660 nm 與 1 µm，

用來當作電化學檢測的輔助電極、工作電極與參考電極。 

C. 濺鍍完成後的銀電極需要經過氯化處理，將銀轉換成氯化銀，將一個電源供

應器的陽極接上銀電極，陰極則接上銀線，在施加 1.5 伏特的電壓，將其浸泡

在 0.1 M HCl 溶液裡，大約維持 3 秒即可完成氯化，形成 Ag/AgCl 電極。 

D. 將入口和出口挖洞鑽孔，使用電漿系統將 PDMS 和玻璃基板進行表面改質，

電漿使用的功率為 50 W，施加時間持續 5 分鐘，即可將 PDMS 和玻璃基板進

行接合，形成一個密封的微流體管道。 

E. 配置好離子膜的溶劑，滴加 10 µm 於管道入口，另外在管道出口端接上為幫

浦，只要溶劑一進入管道，就打開出口端的幫浦吸引，藉由表面張力與剪切

流，把薄膜固定在中心管道結構中，完成晶片的製作。 
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圖 3-3 微流體晶片製作流程圖，(A)灌注 PDMS 進行翻模;(B)在玻璃基板濺鍍金屬

電極;(C)將銀電極進行氯化處理，製作 Ag / AgCl 電極;(D)將金屬電極與 PDMS 使

用電漿系統進行表面改質;(E)將改質後的電極與 PDMS 進行接合;(F)將配置好的

離子膜，於管道內成膜。 

 

經由晶片製作流程後，最後完成感測晶片，如圖 3-4 所介紹的(A)與(B)圖，分

別為組裝好的微流體晶片與使用電子顯微鏡拍攝離子膜的 SEM 圖。從(A)圖可以

發現微流體晶片中包含了一個中央微流道(尺寸: 150 × 150 μm2)，其中有菱形的微

結構圖案與固定在微結構的離子薄膜，其兩側的微通道則是用來當作電解液及樣

本溶液的區域。從電子顯微鏡的 SEM 圖中可以發現，(B)圖中薄膜的表面形貌呈現

多孔狀的結構，因此有利於銨離子從樣本溶液的管道擴散過去，進而進行電化學

檢測。此外，也可以從圖中證明 PVC 膜與 PDMS 的微結構間保持良好的接觸。 
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圖 3-4 離子選擇感測器完成示意圖，(A)經過晶片製程組合成的微流體晶片；(B)

使用電子顯微鏡觀察管道中成型的離子薄膜。 

 

3.3  實驗藥品 

在本節當中將介紹實驗中所使用的藥品，其中包含感測晶片內引入的電解液

與樣本溶液的配置、離子選擇薄膜的合成材料與製作以及酵素感測膜的配置與摻

雜，其內容於下面小節詳細敘述。 

 

3.3.1 實驗溶液配置 

1. 實驗中所使用的電解液為 NaCl (Sodium chloride, Showa, Japan)，使用純水配置

濃度為 15 mM 備用。 

2. 量測的樣本溶液 NH4Cl (Ammonium chloride, Showa, Japan)、NaBr (Sodium 

bromide, Showa, Japan)、KCl (Potassium chloride, Showa, Japan)，以 DI water

配置成不同的濃度，分別為 0.01 ppm、0.1 ppm、1.0 ppm、10 ppm、100 ppm

及 1000 ppm 進行量測。 
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3. 另外生物樣本檢測所使用的尿素 (Urea, Sigama-aldrich,USA) 與肌酸酐 

(Creatinine, Sigama-aldrich,USA) 樣本溶液，以 DI water 配置成不同的濃度，

分別為 0.01 ppm、0.1 ppm、1.0 ppm、10 ppm、100 ppm 及 1000 ppm 進行量測。 

 

3.3.2 銨離子薄膜製備 

本研究所開發的銨離子感測器，係利用製備的銨離子選擇薄膜作為感測膜，

並使用本研究提出的薄膜成型方式，固定離子選擇膜於中心管道微結構中，做為

檢測銨離子之感測器，於下列將描述銨離子選擇膜之製作方式。 

1. 感測器中的離子選擇膜是由聚氯乙烯 (PVC, Fluka, Switzerland)、癸二酸二丁

酯  (Dibutyl sebacate, Fluka, Switzerland) 和 銨 離 子 載 體  (Ammonium 

ionophores, Fluka, Switzerland)等藥品配製而成，使用有機溶劑四氫呋喃

(Tetrahydrofuran, Alfa Aesar, Germany) 來溶解薄膜組成藥品。 

2. 本實驗根據薄膜製作配方標準製程，依照重量百分比例把聚氯乙烯 (33 wt%)、

癸二酸二丁酯 (66 wt%) 與銨離子載體 (1 wt%)，大約 400 mg 要溶解在 5 ml

的 THF 有機溶劑中，持續攪拌後即可注入管道，薄膜於室溫下即可成型，詳

細成膜步驟在晶片製作以敘述。 

 

3.3.3酵素感測膜製備 

本實驗所使用的酵素感測器為利用開發的銨離子選擇電極作為基體，於感測

薄膜上摻雜了生醫用的酵素酶，在薄膜的一側即可與樣本進行催化反應，作為檢

測的酵素感測器，下面將描述酵素樣本溶液的配置與酵素感測膜的製作方式。 

1. 實驗中所使用的酵素酶樣本分別為尿素酶(31 units/mg, Urease type Ш, Sigma, 

USA)與肌酐脫氨酶(20 units/mg, Creatinine deiminase, Sigma, Japan)，以 DI 
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water 配製成濃度為 10 mg/1ml，用來摻雜樣本溶液。 

2. 將配置好的酵素溶液取 20 µl的量，添加到PVC膜的溶劑，溶劑的量為 200 µl，

均勻混和後使用本研究提出的方式，即可將酵素膜固定在管道結構中。 

 

3.4 實驗架構流程 

1. 銨離子選擇電極之電化學檢測 

a. 先將製備好的 PDMS 管道使用丙酮與酒精，於超音波震盪機中震洗維持 5

分鐘，將清潔乾淨的 PDMS 於加熱版上去除水氣之後，將進行電漿處理，

來貼合電極與 PDMS。 

b. 本研究所使用的電漿系統設備，為本實驗室自行架設組裝，施加反應氣體

為氧氣，進氣量為 8 ml，使用的功率為 50 W 持續 5 分鐘，將整個 PDMS

與金屬電極的表面進行電漿改質，表面改質後即可進行接合。 

c. 製作好的晶片會使用真空幫浦在管道中固定離子薄膜，其已於 3-1 節作敘

述。其中進行實驗前，會先在微管道內填入 DI water，用來濕潤離子選擇

薄膜，時間大約維持 10 分鐘。 

d. 離子薄膜濕潤完成後，使用注射幫浦於兩側管道分別填入電解液與樣本溶

液，其電化學的架設如圖 3-5 所示。在進行電化學檢測時，先將晶片上的

工作電極、參考電極與輔助電極連接到電化學分析儀(Model CHI 611C, CH 

instrument, USA)，以循環伏安法(Cyclic voltammetry, CV)量測分析物的氧

化還原電流大小。首先設定其掃描電位範圍為 0.6V ~ -	0.6V，掃描的速率

則為 0.1 V/s。 

e. 在電化學分析儀檢測下，分析樣本的氧化還原訊號會隨著濃度的升高而有

顯著的變化。 
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圖 3-5 電化學實驗架設示意圖 

 

2. 酵素晶片於電化學檢測 

如圖 3-6 所示，為離子選擇薄膜摻雜酵素工作示意圖，從圖中可以發現，將酵

素酶摻雜到薄膜上面，會於薄膜的另一側進行生物催化反應與銨離子的滲透。實

驗中使用一個三極式的金屬電極，藉由酵素酶催化反應，於離子選擇薄膜的另一

側，量測尿素轉換成銨離子通過薄膜，所得到的電流值變化。 

使用本研究提出的簡單薄膜成型方式，並且將有添加銨離子載體與摻雜酵素

酶的 PVC 薄膜，固定在管道的微結構間。而且 PVC 材質的薄膜具有良好的化學穩

定性和可撓性，使的薄膜可以提供穩定的表面固定離子通道和酵素酶。在此研究

中，離子通道和當作生物催化劑的酵素酶，同時嵌入在薄膜當中，固定在生物感

測膜裡。因此，摻雜了酵素酶的薄膜，會在管道內形成一層薄薄的薄膜，用以隔

離樣本溶液和電解液，來進行電化學檢測。而尿素樣本與肌酐酸樣本會被轉化成

銨離子，在經由離子選擇薄膜滲透過去，由電化學分析儀進行即時檢測。 

此外為避免樣本溶液殘留於分離管道中，造成樣品交互汙染，因此在檢測完

畢後，會使用 DI water 重複沖洗管道，避免檢測受到干擾造成誤差。 
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圖 3-6 酵素酶摻雜於離子選擇薄膜，進行生物催化反應與離子選擇示意圖 
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 第四章 實驗結果與討論 

本研究利用離子選擇電極(Ion selective electrode, ISE)來進行銨離子的量測，有

別於傳統市售離子感測器，除了發展晶片成膜技術外，整合離子感測薄膜於微流

體晶片中，可以即時檢測樣本中化合物或受測離子。 

在現實生活中，感測器必須符合以下的基本功能: (1)長時間使用下，其量測

結果不會產生誤差; (2)具有良好的選擇性，於量測時不受到氣體、光線、物理或化

璇變化所影響; (3)其感測的反應時間快; (4)感測器價格低廉;本研究為了達到此目

標作了以下研究結果。 

4.1  離子選擇電極微流體晶片 

本章節敘述將傳統的離子選擇電極，包含感測的電極、電解液以及感測薄膜

等，整合至一個微流體晶片，並使用銨離子電極來進行實驗，評估設計的感測晶

片其效能以及感測靈敏度，其實驗結果分別為電極測試、薄膜選擇性、電化學偵

測與反應時間等分析。 

4.1.1 離子選擇電極效能探討 

本研究一開始量測離子選擇電極的工作性能，評估在沒有使用離子選擇薄膜

下的電極感測能力。一般藉由電化學的方式量測樣本，大部分使用循環伏安法

(Cyclic voltammetry)來進行實驗;因此，本研究量測三種樣本濃度，其分別是 103 

ppm、102 ppm 以及 101 ppm 的 NH4Cl (掃描速率為 0.1 V/s)，來量測樣品溶液在電

極表面電解產生的氧化還原訊號。結果如圖 4-1 (A)所示，掃描的電位範圍從 0.6 V

到-	0.6 V，可以量測到一個相對稱的循環伏安曲線。在 CV 圖中可以發現，在低的

銨離子濃度下(101 與 102  ppm)，從正電位掃描到負電位，其 CV 曲線沒有明顯的

訊號變化，無法作為分辨樣本濃度的證明。然而，感測電極對於高濃度的樣本溶

液，雖然可以觀察到明顯的電流變化，但是從圖中可以發現，在高濃度下的電流
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訊號出現明顯的不穩定性。 

在傳統的電化學檢測過程中，其中 PVC 薄膜的製備，是將 PVC 材料與 THF (四

氫呋喃)有機溶劑混合，等待 PVC 完全溶解後，放置於乾淨的玻璃基板上，在室溫

下等其蒸發成型。然後，將固化的薄膜從玻璃基板剝離，在使用 THF 有機溶劑，

把固化後的薄膜黏貼在電解槽的頂端。當樣本溶液滴在薄膜上，溶液中的離子會

經由薄膜滲透到電解質溶液中，而藉由量測工作電極上的相對電流變化，可以決

定待測離子的濃度。如圖 4-1 (B)所示，為使用上述方法，量測不同樣本濃度的 CV

曲線圖，其樣本溶液中的銨離子濃度，範圍從 102 ppm 到 103 ppm。從結果可以發

現，在不同的銨離子濃度下，其電流訊號會有明顯的區別。並且在較高的銨離子

濃度下，其得到的電流反應訊號，也比圖 4-1 (A)訊號更加的穩定。因此，PVC 薄

膜用來過濾干擾的離子上，其效能是可以被證實的。除了可以大大提升電極感測

極限，也能避免其他離子的干擾，而得到好的量測結果。然而，此種感測器需要

長達數分鐘的時間，才能使離子滲透至薄膜達到平衡; 此外，薄膜黏貼於電解槽

的製作步驟繁雜，並且需要耗費比較多的時間。 
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圖 4-1 測試離子電極再添加離子選擇薄膜後，評估其電極的感測效能。(A)使用循

環伏安法，在沒有黏貼離子選擇薄膜狀況下，量測氯化銨樣本於不同銨離子濃度

的 CV 曲線圖。(B)使用循環伏安法，在黏貼離子選擇薄膜狀況下，量測氯化銨樣

本於不同銨離子濃度的 CV 曲線圖。 

4.1.2 管道內離子選擇膜成型 

為了改善前面敘述的方法，所造成製作上與量測的不方便，在晶片的出口端

架設真空幫浦，利用幫浦吸取造成管道內表面張力與流體剪切的物理現象，將離

子選擇薄膜固定於管道的微結構中。圖 4-2 為使用電子顯微鏡，拍攝微流體管道的

SEM 圖;如圖 4-2 (A)所示，可以看到晶片管道橫截面的剖面圖，而上下兩層斷面

分別是 PDMS 與玻璃基板，其中從 SEM 圖觀察到的橫截面，為管道內的菱形結構

斷面與固定在微結構的 PVC 薄膜。圖 4-2 (B)為使用大倍率(3000X)拍攝的 SEM 圖

像，從中觀察固定在微結構中 PVC 薄膜的表面形貌。從圖像中可以發現，其表面

形貌呈現多孔隙的結構，與所要固定的 PVC 薄膜符合，因此藉由 SEM 圖可以證

明，本實驗提出使用真空幫浦吸取的方式，將製作的離子選擇薄膜固定於管道中，
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可以成功的實現。並藉由此方法產生的表面張力和流體剪切效應，可以沿著管道

微結構的中心，製作出一系列均勻厚度的薄膜，其中 PVC 薄膜厚度約為 50 µm。 

 

圖 4-2 使用真空幫浦將薄膜固定於管道結構中，(A)使用電子顯微鏡拍攝微結構橫

截面示意圖(倍率 140X)，(B)使用大倍率電子顯微鏡(3000X)，觀察微結構間的 PVC

薄膜。 

 

4.1.3 離子選擇膜電化學檢測 

製作好的離子選擇電極微流體裝置，須先進行電化學訊號分析，方可評估離

子選擇電極的感測性能，本實驗檢測樣本為不同濃度的 NH4Cl 溶液，利用循環伏

安法來偵測樣本溶液中銨離子的濃度。圖 4-3 所示為使用離子選擇電極感測器，偵

測氯化銨樣本溶液，掃描所得的 CV 曲線圖，其樣本濃度範圍從 10-2 到 103 ppm。

曲線圖中的氧化與還原波峰，為氯化銨樣本氧化還原時所產生之電流訊號，而實

驗進行中所使用的電位掃描速率為 0.1 V/s。從實驗量測曲線圖中可以發現，在不

同的樣本濃度下，其得到的氧化還原電流訊號也明顯的不同。因此從量測的結果

得知，證明此感測器於樣本的濃度範圍內，對銨離子濃度變化有良好的感測能力。

如同一開始預期，藉由此晶片所量測到的電流訊號，會隨著樣本溶液濃度的增加，



  

46 

 

也隨之升高。這也證明了，製作的離子選擇薄膜具有足夠的孔隙度，可以允許管

道內大量的銨離子，經由薄膜孔隙快速的擴散到另一側。最終，於施加的電位 ± 

0.28 伏特時，可以從 CV 圖上明顯地觀察到，在不同的銨離子濃度下，其電流訊號

會隨之濃度而變化，而此電位則為樣本溶液發生氧化還原反應的氧化還原電位。

結果證明，使用製作的離子選擇電極量測氯化銨溶液，可以得到穩定的氧化還原

訊號。 

 

 

圖 4-3 製作的離子選擇電極感測器，經由循環伏安法來量測不同的銨離子濃度。 

 

4.1.4 離子選擇電極檢測極限 

本研究使用離子選擇電極進行電化學偵測，如圖 4-4 所示，在不同銨離子濃度

下，量測樣本電流訊號變化，其中樣本溶液的濃度從 10-4 到 103 ppm。其中，在實

驗進行過程中，每一組樣本濃度所量測到的誤差線，都是取了超過四個的電流訊

號變化作紀錄。從數據圖中的檢量線可以發現，本研究所使用的離子感測器，在
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其量測的濃度範圍內，具有良好的線性關係，其線性程度達 R2 =0.9689。此外，每

一個樣本濃度，其誤差線的變化幅度很小，證明了本研究提出的感測器於濃度範

圍內，具有良好的再現性。值得注意的是，本研究製作的感測器，其檢測濃度範

圍，比起傳統商業化的離子感測器，其檢測的極限大大的提升，而傳統 ISE 的檢

測範圍介於10-1到104 ppm。特別是本研究提出的感測器的最小偵測極限是0.1 ppb，

相比市售感測器的檢測極限 0.1 ppm，其偵測濃度遠遠的小於大部分商業離子感測

器。換句話說，實驗結果證實了在管道內，固定的離子選擇薄膜，其薄膜厚度越

薄及薄膜感測區域越大，可以顯著的改善感測的性能。樣本溶液中的銨離子，於

室內溫度的條件下，滲透到離子選擇薄膜，而造成的電流訊號變化，與分析樣本

濃度成正相關。因此，從實驗結果圖可以得到好的線性曲線，也確定在微量的樣

本溶液體積下，使用 ISE 微流體系統，可以成功實現高靈敏的電化學檢測。 

 

 

圖 4-4 使用離子選擇電極感測器，來量測不同銨離子濃度的氯化銨樣本溶液。 
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4.1.5 離子干擾特性評估 

離子的選擇性是離子感測器的一個重要議題，其中製作的離子選擇薄膜不容

易做到，只針對特定離子選擇，而不受其他混和離子的影響。因此，需要評估它

種離子的干擾程度所造成的誤差，是否會影響其檢測性能;本實驗的目的在於討論

離子選擇電極在不同離子干擾的條件下，其電流訊號的反應特性。故使用不同的

干擾源，分別為鈉離子與鉀離子，將其配製成不同比例的離子溶液，而五個樣本

溶液分別是氯化銨、氯化鉀、溴化鈉、氯化銨:氯化鉀(9:1)以及氯化銨:溴化鈉(9:1)，

來進行一系列的感測實驗，固定干擾離子濃度而改變受測離子濃度，來量測不同

濃度比例之變化。 

圖 4-5 所示，在量測氯化鉀和溴化鈉兩個離子溶液時，可以由曲線圖中發現，

氯化鉀在濃度 0.1 到 1 ppm 間，其電流訊號變化不大;而溴化鈉溶液則是在濃度 0.1

到 10 ppm 之間，其電流反應的值變化不大，但兩個干擾離子溶液在高濃度 100 ppm

範圍下，其電流反應會隨著濃度的提高有著明顯增加，間接證明了離子選擇薄膜，

對於氯化鉀和溴化鈉的鈉與鉀離子，在低濃度的範圍內，受到干擾離子的影響比

較小，但是隨著濃度的提高，干擾離子數量增加，鈉離子與鉀離子會滲透到離子

選擇薄膜，而擴散過去造成電流的變化。 

因此，本研究做了一組離子干擾對比實驗，一個是不添加干擾離子的氯化銨

溶液，另外兩個離子干擾溶液的配製，則是以比例 9:1 來混和氯化銨跟兩個干擾源

溴化鈉與氯化鉀，因為上述實驗發現在干擾離子濃度 100 ppm 時，離子選擇薄膜

會受干擾離子滲透，造成電流訊號變化;因此，固定添加的干擾離子溶液濃度為 100 

ppm，預期所量測到的離子混和溶液，其濃度對應到電流訊號的變化，應該要小於

無添加干擾離子的氯化銨溶液。最後，從實驗結果圖發現，量測三個離子混和液

得到的曲線圖，與所預期的趨勢符合，兩個添加干擾離子的混和液的電流訊號皆

低於氯化銨溶液，可以證明此離子選擇薄膜對鈉與鉀干擾離子的選擇性，在大於
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濃度 100 ppm 時，會對量測的電流訊號造成誤差。因此，研究結果證實此離子選

擇薄膜具有良好的選擇性，而且可以應用到電化學檢測電極。 

 

 

圖 4-5 使用銨離子選擇電極，將等比例 9:1 鈉與鉀干擾離子，添加在氯化銨樣本溶

液中，進行離子干擾測試。 

 

4.1.6 離子選擇電極反應時間量測 

圖 4-6 所示為電流訊號對應反應時間曲線圖，使用製備離子選擇薄膜的微流體

晶片，進行樣本溶液的量測，量測氯化銨溶液，濃度範圍從 0.01 到 1 ppm。實驗

進行過程中需要注意，於樣本量測完後引入下個樣本前，需要先使用去離子水將

晶片管道沖洗乾淨，避免管道殘留廢液。實驗結果顯示了，使用晶片量測氯化銨

樣本溶液，於濃度 1 ppm 下，其反應達到 95%的電流值的時間只需要 2.4 秒，而其

餘樣本濃度下的電流反應時間，皆小於 4 秒。證明了隨著樣本溶液的濃度上升，

其電流響應的反應時間提高，相比於商業的感測設備，其所需花的時間可能為幾
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十秒鐘甚至幾分鐘，電極反應速度明顯提升。 

 

 

圖 4-6 使用銨離子選擇電極感測器，量測不同濃度的氯化銨樣本溶液，比較電流

訊號的反應時間。 

 

4.1.7 離子選擇膜厚評估 

在使用感測器偵測樣本時，其感測能力與靈敏度是很重要的，因此改善離子

選擇薄膜厚度，促使離子通過薄膜的時間減短，來提升晶片感測效能。本研究的

薄膜製備，是將總重 400 毫克的組成薄膜的藥品，溶解在不同量的 THF 溶劑中，

一般來說，添加THF到PVC薄膜的量，會直接影響到成形的離子選擇薄膜的厚度。

因此，本研究使用不同體積的THF溶劑，添加到PVC配方中製作不同厚度的薄膜，

而添加溶劑的量範圍分別從 2.0 ml ~ 8.0 ml。其所添加的 THF 體積，從 2.0 ml 到

8.0 ml，其佔總 PVC 薄膜的重量百分比為 84%到 95%。藉由 PVC 薄膜的特性，只

需要控制添加的溶劑量，即可以改變在晶片中固定的薄膜厚度。圖 4-7 所示，為在

不同體積的 THF 溶劑下，所量測到不同的薄膜厚度圖，圖中可以觀察到使用顯微
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鏡拍攝的薄膜厚度，最薄可以到小於10 µm，而管道內兩個微結構的間距為20 µm。

從上視圖可以明顯地觀察到薄膜的厚度，並隨著添加得溶劑增加而變薄，而且其

成形的薄膜厚度與 THF 溶劑添加的體積呈正相關。實驗結果顯示，製作成型的離

子選擇薄膜的厚度，經由控制添加溶劑的量，可以得到的一系列不同的薄膜厚度，

其薄膜厚度的範圍從 40 µm 到 10 µm。 

 

 

圖 4-7 量測在添加不同體積的溶劑下，其離子選擇薄膜厚度的變化，OM 圖則為

在不同條件下所成形的薄膜厚度。 

 

4.1.8不同厚度薄膜反應時間 

本章節量測於添加不同溶劑在 PVC 薄膜中，所製造出不同的薄膜厚度，其在

電化學檢測時對電流訊號有無影響，如圖 4-8 所示，所添加的 THF 溶劑量分別是

2 ml 與 8 ml，從圖 4-7 的曲線可以得知其薄膜厚度應為 40 µm 與 10 µm，而實驗過

程中量測的樣本濃度為 1.0 ppm 的尿素溶液。從實驗結果可以得知，在厚度較薄的

薄膜條件下，檢測濃度 1 ppm 的尿素，其電流值達到反應的 95%只需要 8 秒，跟
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市售的離子選擇電極量測比起來，明顯比較快速(大約 1 分鐘)。而在厚的薄膜下，

檢測濃度 1 ppm 的尿素，其電流值達到反應的 95%需要 22 秒，明顯反應較厚度較

薄的薄膜慢。然而，於薄膜添加的溶劑體積超過 10 ml 下，其薄膜特性會變得不穩

定而且會有洩漏的可能，因此製作薄膜所添加的溶劑體積，在 8 ml 以內是比較穩

定可靠的。 

 

 

圖 4-8 量測在添加不同溶劑下，所製作的薄膜厚度相對於電流訊號反應。 

 

4.2  生物樣本之偵測評估 

本研究在進行生物樣本檢測時，使用特定酵素酶來催化生物樣本，因此，本

實驗使用製作的離子選擇薄膜，在薄膜一側摻雜酵素酶，於生物樣本通過時即時

進行生化反應，量測其催化生成的產物造成的電流訊號。而酵素摻雜的優點在於

酵素可以重複使用，固定化之後酵素的活性也可以保持穩定，以及酵素不會殘留

在產物當中而造成實驗的量測誤差，使酵素反應可以連續進行，實現晶片製程自

動化。圖4-9所示為在離子選擇薄膜內摻雜酵素，藉由表面張力和管道內的微結構，
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將酵素與離子選擇薄膜固定在晶片中。將定量的 PVC 溶劑摻雜尿素酶與銨離子載

體，藉由幫浦的真空吸力與剪切流的輔助，附著到微結構上並形成一層薄薄的 PVC

薄膜。晶片設計的上下兩管道分別是作為樣品溶液和電解液，在進行電化學實驗

後，會使用去離子水來沖洗管道，避免廢液殘留。藉由此方法，進行實驗時於入

口端注入生物樣本，樣本接觸有摻雜酵素的離子薄膜時，給予樣本催化反應時間，

反應完全產生的產物經由薄膜滲透，經由電化學可以檢測到電流訊號。 

 

 

圖 4-9 為使用真空幫浦於出口端吸取，藉由表面張力和微結構，在微流體晶片中

固定有摻雜酵素酶的離子選擇薄膜示意圖。  

      

4.2.1 尿素表面形貌探討 

在本節討論將具有生物催化功能的酵素固定於感測的薄膜內，藉由觀察 SEM

圖來確認，摻雜的酵素酶在薄膜表面的分布情形，以及酵素固定在薄膜表面的穩

定程度。圖 4-10 (A)所介紹的是從有摻雜酵素酶的薄膜表面，利用電子顯微鏡觀察

薄膜表面形貌，從圖中除了可以發現，薄膜的表面結構呈現先前 PVC 材質的多孔

隙的樣貌，使用不同倍率觀察薄膜表面，可以觀察到表面均勻的分布了摻雜的尿
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素酶。在圖 4-10 (B)可以從 SEM 圖中明顯的看到，與離子選擇薄膜固定在一起的

尿素酶結構，圖中也可以發現有大量的尿素酶於薄膜表面，可以增加接觸的表面

積，讓尿素樣本能快速且完全的進行生化反應，將尿素轉換成銨離子產物，證實

可以在薄膜內摻雜酵素，之後可以利用電化學來量測生物樣本。 

 

 

 

圖 4-10 為使用電子顯微鏡來拍攝摻雜酵素的離子選擇薄膜，(A)使用電子顯微鏡

拍攝離子選擇薄膜的表面形貌，(B)觀察暴露在薄膜表面的尿素酶表面形貌。  
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4.2.2 酵素薄膜即時催化反應評估 

酵素感測器其所添加的酵素對其生物樣本產生催化反應，需要足夠的反應時

間才能反應完全，而這關係到感測器的感測的效能以及靈敏度，因此在本章節將

氯化鉀、氯化銨與尿素配成四個不同的混和溶液，固定混合後的濃度為 1 ppm，分

別是氯化銨與尿素跟氯化鉀混和，與尿素及氯化鉀溶液。圖 4-11 為使用摻雜尿素

酶的離子選擇薄膜，量測不同樣本混和溶液的電流訊號圖，由圖中曲線可以發現，

於氯化鉀溶液時其反應時間需要很長時間才滲透過離子選擇薄膜，但在量測尿素

時，經由尿素酶催化需要 9 秒達到反應的 95%電流值，從這邊也可以得知氯化銨

混和液，因為少了催化作用所需的反應時間，因此較尿素反應時間更快，也可以

比較曲線的反應時間，從而得知酵素催化反應所需要的時間。 

 

 

圖 4-11 評估酵素摻雜薄膜，其催化生物樣本的反應時間。 
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4.2.3 電化學於尿素檢測 

製作酵素摻雜的離子選擇電極系統，須先進行電化學訊號分析，方可評估其

量測的感測效能，本章節檢測的生物樣本為不同濃度的尿素溶液，利用循環伏安

法來偵測樣本溶液的濃度。圖 4-12 所示為離子選擇薄膜感測器，使用循環伏安法

掃描偵測尿素樣本溶液，其尿素濃度範圍從 10-1 到 103 ppm。圖中為尿素樣本氧化

還原時產生之電流訊號，掃描的電位範圍是從 0.6 伏特掃到-	0.6 伏特，圖中可以明

顯看到氧化還原的訊號，從實驗數據的曲線中可以發現，於不同的樣本濃度下，

其得到的氧化還原電流訊號也明顯的不同，證明了摻雜酵素於離子選擇薄膜在微

流體晶片中，可以即時進行生物催化進而量測尿素溶液。實驗進行中，量測的尿

素樣本濃度範圍是從 0.1 ppm 到 1000 ppm，再經由工作和參考電極來獲得電流訊

號。從圖中也可以觀察到，隨著樣本溶液的濃度增加，其產生的氧化還原電流也

會隨著增加。 

 

 

圖 4-12 使用循環伏安法量測在不同濃度的尿素樣本的氧化還原訊號。 
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4.2.4 尿素酶摻雜電極檢測極限 

本節敘述尿素經電化學檢測後，經循環伏安法掃描過後的尿素樣本訊號整理

成樣本濃度對應到電流值的檢量線，如圖 4-13 所示為不同濃度的尿素樣本對應電

流值的曲線圖，從圖中可以發現，尿素濃度範圍從 0.1 ppm 到 1000 ppm 間，每一

組樣本濃度量測到的誤差線，都是取了超過四個的電流訊號變化作紀錄，存在一

個良好的線性關係，而且其誤差線的變化幅度很小，也證明了使用電化學檢測，

可以在很大的濃度範圍下進行檢測，且本研究提出的感測器於濃度範圍內具有良

好的再現性。其濃度曲線線性範圍(R2 = 0.9102)介於 0.1 到 1000 ppm，所以其檢測

極限最低可以到 0.1 ppm，而且 S/N 的訊雜比為 3。此研究結果顯示，對於這個開

發的晶片來說，添加的酵素酶與製作的離子選擇薄膜的厚度，對感測器的效能在

反應時間與線性範圍曲線有明顯的影響。 

 

 

圖 4-13 使用酵素摻雜離子選擇薄膜感測器，來量測尿素生物樣本溶液，在不同的

濃度下的電流訊號。 
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4.2.5 血清中尿素偵測 

本研究開發的尿素感測器，終極目標是能應用於人體血清內的尿素濃度即時

檢測，因此先前實驗證明能在尿素溶液裡成功檢測到訊號，所以在此章節採用三

位人體血清樣本，希望能成功量測到血液中尿素濃度，與其對應電流訊號的檢量

線。在此先將三個血清樣本送至醫檢所，經由精密的儀器檢測得到各個血清內的

尿素濃度，濃度分別是 128 ppm、231 ppm 及 278 ppm。將已知濃度的血清樣本，

使用酵素感測器進行量測，將得到的電流訊號繪製於圖 4-14，而因為正常人體內

血清內的尿素濃度一般不超過 500 ppm，因此將血清樣本經過 spike 過後，其濃度

分別為 512 ppm、578 ppm 及 768 ppm，將所得的電流訊號對應到血清的尿素濃度

繪製成檢量線，其檢測濃度範圍從 128 ppm 到 768 ppm，從圖中可以發現其量測曲

線在濃度範圍內有良好的線性關係(R2 = 0.9741)，也證明了使用電化學檢測可以檢

測血清樣本內的尿素濃度，顯示製作的感測器於人體血清尿素檢測的潛力。 

 

 

圖 4-14 使用酵素感測器評估於人體血清尿素檢測的效能，量測尿素濃度對於電流

響應之檢量線。 
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4.2.6肌酐酸酶表面形貌評估 

在本章節討論生物樣本肌酐酸的檢測，而血液中的肌酐酸主要是來自於身體

肌肉活動的代謝產物，且全都經腎臟由尿液排泄。因此，腎功能有問題，無法完

全排出每日所產生的肌酐酸，即會造成血中肌酐酸濃度上升的現象。本實驗將肌

酐酸的酵素酶固定於感測的薄膜內，藉由觀察 SEM 圖來確認肌酐酸酶有無均勻分

布於薄膜表面。圖 4-15 (A)所介紹的是從有摻雜酵素酶的薄膜表面，利用電子顯微

鏡觀察薄膜表面形貌，從圖中除了可以發現薄膜表面均勻的分布摻雜的肌酐酶於

其中，在圖 4-15 (B)可以從 SEM 圖中明顯的看到，跟離子選擇薄膜固定在一起的

肌酐酶結構，圖中也可以發現有大量的肌酐酶站在薄膜表面，因此可以增加接觸

的表面積，讓肌酐酸樣本能快速且完全的進行生化反應，證實薄膜內摻雜酵素的

方法也能應用在其他酵素酶上。 

 

 

圖 4-15 使用電子顯微鏡拍攝摻雜在薄膜表面的肌酐酵素，(A)酵素摻雜薄膜的表

面形貌，(B)使用大倍率觀察薄膜表面的肌酐酶表面形貌。 
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4.2.7偵測極限評估 

由圖 4-16 曲線所知肌酸樣本經過電化學檢測後，將其氧化的訊號與樣本濃度

繪製成線性的曲線，從圖中可以發現，肌酸酐的濃度範圍從 0.1 ppm 到 1000 ppm

間，期間每一組樣本濃度量測到的誤差線，其誤差線的變化幅度很小，存在一個

良好的線性關係，也證明了使用電化學檢測可以成功量測到肌酸酐樣本溶液。目

前酵素感測電極相比本實驗室開發的可酵素摻雜的離子選擇電極，本研究提出較

方便且快速的方法而且有效提升電化學偵測靈敏度，也可成功檢測人體血清樣本，

未來有機會於全血樣本進行檢測分析。 

 

 

圖 4-16 使用酵素感測器評估肌酸酐檢測的效能，量測肌酸酐濃度對於電流響應之

檢量線。 
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 第五章 結論與未來展望 

5.1 結論 

本研究提出一個低成本與創新的微流體感測器，結合多種離子載體摻雜於

PVC 材質的離子選擇薄膜，應用於偵測銨離子。本研究成功發展一個微流體系統，

將離子選擇電極微型化整合於管道系統中，其中離子選擇電極的感測薄膜部分，

藉由管道內微結構的設計與微幫浦吸取產生的表面張力，將離子選擇薄膜固定在

晶片中，應用電化學檢測系統。 

製作好的銨離子選擇電極，除了可用於檢測銨離子的濃度外，本研究進一步

的將生物分子披覆在離子選擇薄膜表面，而晶片內尿素樣本會被尿素酶所催化，

反應後生成的產物中含有銨離子，經由離子選擇薄膜滲透過去，並於晶片電極處

進行電化學偵測。 

本實驗分析離子選擇電極效能，觀察離子選擇薄膜結構與表面形貌，使用電

化學量測樣本濃度、感測晶片的檢測極限，以及評估共存離子造成的干擾誤差，

並對薄膜厚度與反應時間做量測。藉由尿素酶摻雜離子選擇薄膜，可即時進行尿

素的量測，除了對感測晶片做電化學檢測、反應時間以及感測器的檢測極限外，

使用人體的血清量測尿素值進行驗證。 

 

1. 本研究量測離子選擇電極的工作性能，評估在沒有使用離子選擇薄膜下的電

極感測能力，經由電化學來分析樣品在電極產生的氧化還原訊號，經實驗證

實，在不使用離子選擇薄膜的情況下，晶片量測結果明顯不穩定，因此於晶

片中固定離子感測薄膜，使用循環伏安法檢測下，可以得到明顯的氧化還原

訊號，結果表示添加離子感測膜可以增加晶片對離子的選擇性，也可以有效

提高晶片的感測能力。 
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2. 架設微幫浦利用管道內表面張力與剪切流，將離子選擇薄膜固定在管道微結

構間，從電子顯微鏡拍攝的 SEM 圖可以發現，離子選擇薄膜有成功的固定在

管道內，其中薄膜的表面呈現多孔隙的結構，有利於離子的擴散。 

 

3. 本研究製作好的銨離子選擇電極，經電化學循環伏安法的量測結果發現，於

氯化銨樣本溶液下，在不同的樣本濃度，其得到的氧化還原電流訊號也明顯

的不同，量測到的電流響應，會隨著樣本溶液濃度的增加，也隨之升高。從

實驗量測得知，在濃度範圍 10-4 到 103 ppm 內，具有良好的線性關係，其濃度

的檢測極限為 0.1 ppb，感測能力較一般離子電極更好。 

 

 

4. 本研究使用不同的干擾源，如鈉離子與鉀離子來調配成不同比例的離子溶液，

進行一系列的感測實驗，固定干擾離子濃度而改變受測離子濃度，來量測不

同濃度比例之變化，從實驗結果得知干擾離子在低濃度範圍 0.1到 1 ppm 間，

對感測晶片影響不大，此離子選擇薄膜對鈉與鉀干擾離子的選擇性，在大於

濃度 100 ppm 時，會對量測的電流訊號造成誤差。 

 

5. 本研究使用製作的感測晶片，量測濃度範圍 10-2 到 1 ppm 的氯化銨溶液，於濃

度 1 ppm 的氯化銨溶液，銨離子通過選擇薄膜只需要 2.4 秒，其餘兩個樣本濃

度下的電流反應時間，其反應時間平均皆小於4秒，相比商業設備的反應時間，

反應速度明顯提升。進一步改善離子選擇薄膜的厚度，減短離子通過薄膜的時

間，提升感測晶片效能，藉由控制添加的溶劑體積，製作出的薄膜厚度，最薄

厚度可以達到 10 µm。 
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6. 本研究於銨離子選擇薄膜上摻雜尿素酶，而添加的酵素會對生物樣本摻生反應，

使用電化學檢測來分析訊號，對其感測效能進行評估，藉由循環伏安法可以在

濃度範圍 10-1 到 103 ppm，得到明顯的氧化還原電流訊號，其濃度曲線的線性

範圍 R2 = 0.91。 

 

7. 本研究開發的尿素感測器，能成功的檢測人體血清內的尿素濃度，其檢測的濃

度範圍從 128 ppm 到 768 ppm，因為人體血清裡面含有很多干擾物質，然而

製作出的離子感測器能穩定的量測到訊號，證明離子選擇薄膜有良好的選擇性，

量測的結果有良好的線性關係(R2 = 0.9741)，未來可以應用到生醫檢測上。 
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5.2 未來展望 

本研究中，以製作的銨離子選擇薄膜組合金屬電極，發展一銨離子選擇感測

器。其研究結果顯示，使用 PVC 材質製作的離子選擇薄膜，藉由真空幫浦固定於

感測晶片中，除了能夠有效提高感測的效能，減少外部干擾離子造成的誤差。可

以應用的層面包含工業分析與環境檢測等，而且隨著科技進步，大部分人越來越

注重身體的健康，因此可以將銨離子感測器，在感測薄膜中摻雜酵素分子，發展

多功能型的生物感測器。其感測器中摻雜的尿素酶與肌酐酶，可以製作成尿素與

肌肝酸感測器，整合對於腎臟器官的檢測分析。 

目前市面上，最成功的生物感測器應屬血糖感測器，其檢測方法非常簡單，

僅需要將一滴血，置於可拋式電極晶片上即可完成檢查，使的病患願意積極配合

治療，有利欲對病情的控制。因此，發展快速、準確、攜帶方便，且易於使用的

生物感測器，對於疾病的檢測為不可或缺的工具，具有市場的潛力。 

因此，在本研究感測器架構底下，希望搭配摻雜的酵素的感測薄膜，直接量

測血液中尿素與肌酐酸的含量，提供病患關於病情控制的資訊，做為可以連續偵

測的生物感測器。拜科技之赐，目前智慧型手機已是人手一隻，若是能發展一套

分析血液訊號的 App 軟體，搭配感測器的讀取電極，插入感測器讀取元件，即可

以隨時隨地做自我檢查，有助於預防極減緩病症發作。 
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