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摘要 

生物感測器一直以來透過靈敏度和高特異性快速地針對待測分子進行的檢

測，在各個領域具有高度的應用價值。近年來，醫療檢驗體系中為了落實照護

點的概念，儘管有許多高精度的技術和設備結合了半導體製程或是微奈米加工

技術將檢測機構微小化帶來了便利性，卻帶來許多挑戰難以成為市售的產品，

也因此提高了相對簡易且成本較低的檢測機構開發需求。本文將以低成本且可

攜帶的電容生物感測器的開發為主旨，以研究電化學感測器為基礎探討常見的

界面分子結合策略以及利用阻抗頻譜分析和電阻、電容、電感零件分析測試儀

（LCR 錶）分析自組裝單層（SAM）絕緣度和蛋白修飾後的電容尺度，再以類

比轉數位模組結合網印碳電極組成電子式的生物感測器透過電容變化實現分子

感測之目的。本文以自製金電極取代市售柱狀金電極，提高分析效率，在製備

好自組裝單層後將蛋白透過交聯劑固定在金電極，由阻抗量測確效，研究過程

中電化學量測工具有不同分析的適性及絕緣性，阻抗過大會造成分析上的不準

確性。最後選用實驗室開發的類比轉數位模組結合拋棄式網印碳膠電極，以聚

丙烯酸樹脂作為感測界面絕緣層，再以硝化纖維素薄膜作為吸附層，將 10 

mg/ml 為蛋白（抗原）固定化在感測界面進行抗體結合。目前在結果部分可以

在電容值變化上確認生物辨識元件之步驟，透過雷射顯微鏡分析感測介面上的

絕緣層與吸附層物理性狀，了解生辨識元件之製程效果，以電容值變化分析抗

原固定以及抗體結合之成果，同時，利用雙辛可寧酸測定法（Bicinchonininc 

acid assay, BCA）和增強型化學發光試劑（Enhanced chemiluminescence, ECL）

光呈色分別對抗原以及抗體進行吸附與結合效果的確效與電容變化結果比對，

在不同濃度抗原吸附在感測界面後整體電容訊號變化倍率提升了約 5 倍

（𝚫Capacitance/fold 值從 0.01%提升至 0.05%），最後在抗原抗體結合後可以看

到電容下降的現象，在抗體濃度為 0-25 𝜇g/ml 具有分辨性，達到檢測之目的，
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日後若能調整訊大小或優化電極與或是感測界面的材料，進而將感測的敏感度

提高、訊號放大，相信必能在分子檢測上提供另種選擇。 

 

關鍵字：電容式生物感測器、硝化纖維素、生物標記物、自組裝單層、電化學

阻抗頻譜分析 
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Abstract 

Biosensors have always been valuable in various fields due to their ability 

to quickly and accurately detect target molecules. Recently, there has been a 

movement to implement the Point-of-Care Testing concept in medical testing 

systems by combining high-precision technologies and equipment with 

semiconductor processes or micro-nano processing technologies to miniaturize 

detection mechanisms and improve convenience. However, this has created 

challenges in commercializing these technologies and thus increased the 

demand for simpler, more cost-effective detection mechanisms. 

This thesis focuses on the development of a low-cost and portable 

capacitive biosensor. It explores common interface molecule binding strategies 

based on electrochemical sensors and analyzes the insulation and protein-

modified capacitance degrees using impedance spectroscopy and LCR meter 

analysis of self-assembled monolayers (SAMs). A capacitive biosensor is then 

constructed using an analog-to-digital converter module combined with screen-

printed carbon electrodes to achieve molecular sensing through changes in 

capacitance. Homemade gold electrodes are used instead of commercial 

cylindrical gold electrodes to improve analysis efficiency. After the SAM is 

prepared, the protein is fixed to the gold electrode via a crosslinker, and 

impedance measurements confirm the effectiveness of the process. During the 

study, it is found that the electrochemical measurement tool has different 

suitability and limitation for analysis, and excessive impedance can cause 

inaccuracies in analysis. 
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To overcome this problem, a disposable screen-printed carbon electrode is 

combined with a laboratory-developed analog-to-digital converter module. A 

polyacrylic acid resin is used as the insulation layer, and a nitrocellulose film is 

used as the adsorption layer to immobilize the protein (antigen) at the sensing 

interface for antibody binding at a concentration of 10 mg/ml. This study has 

confirmed that changes in capacitance value can be used to confirm the steps of 

the biometric recognition component. By analyzing the physical properties of 

the insulation layer and adsorption layer on the sensing interface through laser 

microscopy, the processing effect of the biometric recognition component can 

be understood, and capacitance value changes can be analyzed for the results of 

antigen fixation and antibody binding. Additionally, the Bicinchoninic Acid 

(BCA) Assay and Enhanced chemiluminescence (ECL) cold light colorimetry 

were used to verify the adsorption and binding effects of antigens and 

antibodies, and were compared to the capacitance change results. Different 

concentrations of antigens were applied to the sensing interface resulting in an 

overall increase in the capacitance signal ratio of approximately 5 times (the 

ΔCapacitance/fold value increased from 0.01% to 0.05%). The antigen-

antibody binding led to a decrease in capacitance, providing a resolution for 

antibody concentrations of 0-25 𝜇g/ml and meeting the detection objectives. In 

the future, amplifying the signal and increasing the sensor's sensitivity can be 

achieved through signal size adjustment or optimization of the electrode and 

sensing interface materials, providing an alternative choice for molecular 

detection. 

 

Keywords : Capacitive biosensor, Nitrocellulose, Biomarkers, Self-assembled 

monolayers, Electrochemical impedance spectroscopy 
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 1 

前言 

1.1 研究背景 

根據衛福部110年國人前十大死因統計結果(衛生福利部 2022)，癌症始終處

於第ㄧ名的位置屹立不搖，而突如其來席捲全球的新冠肺炎造成全球傷亡人數

慘重，因肺炎而死亡的人口數擠身於統計結果的第三名。在疫情下的時代在短

時間內所要達到針對病情一條龍的規劃，從預防階段的疫苗開發到病毒的檢測、

試劑的快速量產甚至到治療的藥物開發無一不深刻感受醫療產業的重要性。令

人聞風喪膽的癌症對於生命的威脅往往不得而知，早在十年前，許多新興的醫

療產業像是精準醫學或是預防醫學，推動各種檢測項目，除了一般的身體指數

也包含一些疾病相關的分子檢測，更會根據遺傳基因檢測提供個人化的保健方

針，達到疾病檢測與預防的效果。在分子層面，生物體各種疾病是以分子尺度

為起始進行的，人類避之唯恐不及的癌症大多由基因異常為起始，而後衍伸出

細胞異常增生而導致腫瘤，而這些基因所產出的不正常蛋白質為一種生物標記

物（biomarkers）表現，目前許多科學家致力研究用生物標記物於醫療體系中的

應用場合。 

從整個醫療體系來看，疾病的預防與治療是醫療體系的終極目的，但不論

是預防或是治療，醫療檢驗是絕大部分醫療行為作出診斷做決策的依據，也因

次此醫療檢驗是整體醫療體系下至關重要的一環。醫療院所中，檢驗中心大部

分採用的是大型自動化電腦機台，檢測結果具有高度靈敏度，其餘像是病理部

則是需要倚靠專業人員做病理組織的切片染色分析才能進行下一步的診斷，將

疾病檢測系統平民化甚至不需要經由專業人士操作，是在醫療層面上的一大福

祉也可以達到照護點（Point-of-care testing, POCT）的理念。不論是從目前所面

臨的疾病發展還是從醫療檢驗的角度來看，種種跡象證明了「分子檢測」的重
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要性，若能開發一套簡易、快速、可攜帶的生物感測系統或許能在醫療產業上

解決許多分子偵測的問題。 

生物感測器的發展已有數十載，跨領域實現了生化、醫學、與機電系統整

合為一體的工程，在分子檢測上，依據多元的待測物類型，設計適合的生物辨

識元件於感測系統，再透過轉換器將生物訊號轉換輸出成可分析之訊號，其具

有高度選擇性以及即時性所以被於廣泛的應用在食品安全檢測、環境檢測、生

物醫學檢測等領域。以現實面的角度看生物感測器應用在醫療檢測的研究領域

中，往往結合了奈米、光電、半導體技術，而感測器的種類多樣且感測界面設

計甚至是生物辨識元件方面更是五花八門，尤其最讓人詬病的是受限於界、面

修飾的問題以至於無法帶離實驗室為產業界或是一般人使用之產品。 
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1.2 研究目的 

常見用於感測生醫分子的生物感測器分為標記與非標記感測器，標記感測

器通常藉由螢光、冷光或放射物質來標記感測物進行感測；非標記物感測依照

不同感測原理將生物結合訊號透過聲、電、光學等訊號處理再進行分析，例如：

電化學感測器、表面電漿共振（Surface plasma resonance, SPR）(Olaru et al., 

2015) 感測器、壓電晶體感測器（Piezoelectric crystal sensors）(Ngeh-Ngwainbi et 

al., 1990)等，由於標記過程中的樣品的處理和反應品質與感測結果有很大的關

係，而非標記物感測可以避免這項缺點，同時不會有試劑以及螢光反應的時效

問題，更能提高檢測效率，大部分的生物感測器都朝向非標記形式發展(Daniels 

et al., 2007; Vestergaard, et al., 2007)。 

非標記感測中，電化學感測器最普遍的的方法為電化學阻抗頻譜法

（Electrochemical impedance spectroscopy, EIS），主要藉由電子轉移現象分析電

極界面的變化，其相對低成本、操作簡單與高度的設計彈性，造就了在感測分

子上的優勢，往往在電極表面上以化學方式將分子固定化就可以進行定量，但

可惜的是辨識元件端的設計必須考量到整體分子界面綜合電性外，同時需要考

慮到分子、電極、量測溶液pH等間接造成的阻抗響應問題，因此，在生物感測

元件這部分生化領域研究人員發展了無數的化學方法，達到分析物生物辨識元

件結合的最終目的，換能器的選擇更是不勝枚舉，因此不難得知少有實際案例

能夠在現實當中被量產與供人使用。 

本研究期望藉由電容值進行生物標記物感測分析，開發出無標記感測的電

容量測系統，在無需使用反應試劑、光敏劑或放射線物質的情況下，利用常見

的化學材料方法將低成本的拋棄式電極界面上設計成為生物辨識元件。為了尋

找穩定的絕緣材料以及蛋白固定方法，本文中先進行電化學方式探討自組裝單

層於金電極結合蛋白分子並定量的可行性以及限制的探討，作為電容開發的基
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礎，而後提高絕緣性在電容感測體系上採用類比轉數位電容量測模組達到製程

簡易、低成本、可攜式的優勢，最後進行蛋白類型分子的感測並定量。 
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1.3 研究架構 

本研究欲達到以電容值進行蛋白分子感測的最終目的，整體研究可分為兩

部份，前半段會使用市售的光碟片（Compact disc, CD）製成電極（以下簡稱為

自製 CD金電極）測試蛋白分子與生物辨識元件的結合策略，利用電化學阻抗

頻譜（EIS）和 LCR錶（LCR meter）了解蛋白分子透過化學修飾之方法固定於

金電極的阻抗、電容資訊與整體修飾的絕緣度，了解生物結合以及材料於電極

上的電容訊號大小及其在電容感測器開發的可行性。後半段，將感測器分為辨

識元件與電容量測模組如圖 1-1，電容量測模組部分，會測試電容量測模組量測

範圍，設計並調整感測界面的製程參數包括：電極、絕緣性材料以及固定辨識

物（抗原）於界面的方法和材料，最後進行目標物抗體分子的量測。

 

圖 1- 1本實驗之架構圖 
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第二章 文獻回顧 

2.1生物標記物 

根據美國食品藥物管理局（Food and Drug Administration，FDA）於 2018

年擬定的生物標記物資格以及驗證架構指引草案《Biomarker Qualification: 

Evidentiary Framework Guidance for Industry and FDA Staff》提供了生物標記物

開發單位在判定生物標記物的一個準則，裡面提到在定義生物標記物的時候必

須考慮到四個面向：需求評估(Needs Assessment)、使用情境（Context of use, 

COU）、風險利益評估（Assessment of Benefits and Risks）、確定足以支持

COU 的科學證據（FDA, 2018），其中，COU 是指國家衛生院（NIH）與食品

藥物管理局(FDA)生物標記物小組策定生物標記物，依照生物標記物在臨床上

的用途可分為：診斷、監測、預測、藥物反應、預後、安全性和易感染性/風險

六種相關的生物標誌物(Biomarkers Definitions Working, 2001)。近年來，許多臨

床單位積極透過蛋白質體學、基因組學來研究生物標記物，漸漸地使生物標記

物作為生物程序中的代表標誌，使其在各疾病研究出高度相關性並運用在臨床

藥物開發、疾病進展的監測等，期盼能輔助各種臨床醫療用途。(Ren et al., 

2021; Vaidya et al., 2010; Vlahou et al., 2015) 

生物標記物（biomarkers）在生醫領域中具有廣泛的用途，可以作為細胞、

組織、器官功能異常發生病變的生化標誌，在疾病檢測中生物標記物是目前許

多臨床診斷的重點偵測對像。以分子的角度來看，生物體疾病的進展中最小單

位即是以分子尺度進行，通常基因異常會製造出功能異常的蛋白分子促使產生

不正常的細胞，人類避之唯恐不及的癌症正是如此，腫瘤的產生常常與異常的

蛋白質息息相關。在許多疾病中都有固定且認定的生物標記物，尤其癌症，許

多科學家表明了許多癌症中相關的生物標記物，如表 2-1，或是以生物標記物來

研究藥物開發過程的遞送效能( Cho et al., 2011; Karsdal et al., 2009; Topkaya et al., 
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2016)，生物標記物的型態多樣，可以是離子、蛋白、核酸、抗體等形式，可以

透過生物標記物的偵測獲得疾病及治療的進展。這也造就可攜帶式的生物感測

器生物感測器成為了許多大型、昂貴和複雜醫療設備的替代方案，(Kanaparthi 

et al., 2019)。 

 

表 2- 1在不同癌症類型中常見的生物標誌物，取自(Topkaya et al., 2016) 

 

 

以癌症來說，癌症在所有疾病中是最致命疾病，很多慢性疾病都會導致癌

症的耗發，早期的篩檢和治療在癌症的是一件重要的一部分，可增加病人康復

的機會與減少癌症轉移所引發的死亡。當今檢測癌症的技術包含了超音波、X

光、MRI、PET、CT 掃描和組織切片檢查，其中幾個傳統方法耗時且敏感性低，

且在照影設備下所獲得的結果往往很難有良性或惡性之分(Chinen et al., 2015)，

而像近期聚合酶鏈鎖反應利用基因組檢測方法和 DNA 定序，雖然可用於檢測

癌症相關的生物標誌物，但對一般民眾來說普遍昂貴，而且需要進行侵入式採

檢。對抽血檢驗單位來說，在分離血清時使用免疫分析技術，如 ELISA 來檢測

癌症的生物標誌物是一個常規並同時具有高專一性與高敏感性技術。可惜它們

生產成本高，待測時間偏長，有時還會因為癌症在早期階段而檢測不到低濃度

的生物標誌物，而局限此方法在晚期的癌症。因此，開發一種新的低成本、高

靈敏度、並且快速的方法來診斷癌症是一件尚未滿足的市場需求。隨著時代的

進步，研究人員已經陸續開發出生物感測器來可使用血液、痰液、尿液和其他

Cancer Type Biomarkers

Breast miR-155, miR-261, CA15-3, EGFR, VEGF165, BRCA l, ErbB2, HER2, Mucin-1

Prostate miR-103a, miR-106a, miR-107, PSA, Pro2PSA, GSTP1, p63, PCA3

Liver miR-100-5p, mir-122, α-Fetoprotein, HCCR-1

Lung miR-106a-5p, miR-10b-5p, miR-141-3p, KRAS, ALK, CEA

Melanoma mir-221 , ERK, EGFR, HER3, NCOA3

Gastric miR-29c, miR-148a, CA19-9, CEA

Brain miR-10b, MGMT, COX-2, p14arf

Ovarian miR-92, miR-93, miR-126, CA 125, HE4, Mesothelin

Bladder miR-126, miR-141-3p, NMP22, FDP, IL-8, hOGG1, COX-2, BTA
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生物體液中發現的不同生物標誌物來檢測癌症。一但可量產，生物感測器將會

大大的提高醫療水平和提升生活健康的品質。(Alharthi et al., 2021) 

 

2.2 生物感測器 

感測器的形式在各個領預的定義的不盡相同，生物感測器的應用領域廣泛，

應用在藥物開發、環境監測、疾病偵測以及食品品質監測等(Bhalla et al., 2016)，

一般而言，生物感測器包含了三個部分：生物感測元件(Biosensing element)、換

能器（Transducer）、訊號處理器(Signal processor)，換能器會將分析物語辨識

元件結合的訊號轉換成可量化的電、光、聲、熱等訊號(Korotkaya, 2014)，最後

將訊號傳輸至訊號處理系統進行分析，最常見之以電訊號針對分子型待測物進

行分析的感測器類型即為電化學感測器。 

2.2.1電化學生物感測器 

電化學生物感測器顧名思義是利用電極界面上的分子電化學機制，以電學

的原理將生物辨識元件上的生化訊號轉換成電訊號處理。 

電化學生物感測器可以從 1906 年的研究開始說起，當時 Cremer 等人發現

了液體中酸的濃度與玻璃膜兩側液體的間產生的電位呈現正比，隨後 Hughes在

1922 完成了量測 pH 的電極(Hughes, 1922)。第一個真正備受關注的生物感測器

的於 1962年問世，Clark展示了於 1953 年開始開發了偵測葡萄糖的電流酵素電

極，在電極上固定葡萄糖氧化酵素(glucose oxidase, GOx)，藉由葡萄糖氧化酵素

和氧氣催化反應過程中發生溶氧現象的氧化還原反應，透過電流訊號得知溶氧

濃度來量化葡萄糖濃度，是一個典型電化學感測器的例子。(Newman et al., 

2006) 
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電化學感測器依據不同的分析物的形式與結合策略所使用的換能器形式有

幾種方法：測量電化性物質氧化還原產生電流的電流法（Amperometry），若

在控制電位情形下量測電流極為伏安法（Voltammetry）；測量電極間電位差的

電位法（ Potentiometry）像是酸鹼度測定儀（ pH meter） (Eggins, 2002; 

Grieshaber et al., 2008; Thévenot et al., 2001)或透過測量分析物像是酶、互補的抗

原抗體固定在電極表面上所造成的電導變化的電導法（Conductometry）等，如

表 2-2中的量測技術與換能模式部分所示。(Cullen et al., 1990; Grieshaber et al., 

2008)。 

 

表 2- 2依據分析物分類的電化學感測器類型，整理自(Bergveld et al., 1993) 

 

 

在生醫感測中，結合前一張章節提及的生物標記物，最常見的分析物莫過

於蛋白類型的分析物，包括抗原抗體、適體等等，在電化學感測領域中可望透

過將這些作為疾病標誌的分子固定在電極表面再透過電訊號的方式進行偵測，

下一章個將接續說明電化學感測器的應用。 

Analytes Receptor/Chemical recognition system
Measurement technique/ 

Transduction mode

Ions

mixed valence metal oxides

potentiometric, voltammetric

permselective, ion-conductive inorganic 

crystals

trapped mobile synthetic or biological 

ionophores

Dissolved gases, vapours, odours
inert metal electrode amperometric

Substrates enzyme(s) amperometric or potentiometric

Various proteins , Antibody/antigen, low 

molecular weight substrates, ions

antigen/antibody oligonucleotide duplex, 

aptamer, specific ligands

amperometric, potentiometric or 

impedimetric, piezoelectric, optical, 

surface plasmon resonance
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2.2.2 EIS-based生物感測器 

電化學阻抗圖譜法（EIS）是最常見免標記電化學感測方法之一，由恆電位

儀施加一個正弦波電位，在大範圍 從 1 mHz 至大於 1 MHz 的頻率下獲得電壓

電流的相位差資訊經計算得到複數阻抗（Z）得到奈氏圖（Nyquist plot）圖型，

透過系統中蘭德斯電路（Randle circuit）以等效電路模擬分析各種數值如圖 2-1

所示，以供電化學體系中在電路中的對應物件（電阻器、電容器、電感器）對

電子和離子流動的響應，因為電極動力學、氧化還原反應、擴散現象和電極表

面的分子親和作用可以皆被認為阻礙交流電路中電子流動的協同因素，進而研

究影響電化學系統的電導率、電阻或電容的固有材料特性或特定過程 (J. R. 

Macdonald et al., 2021)。 

 

圖 2- 1 典型的奈氏圖（Nyquist plot）與蘭德斯電路（Randle circuit），取自

(Macdonald, 2006) 
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在 EIS 方法中有兩種過程，第一種是發生氧化還原反應時產生得阻抗遵循

法拉第，第二種是基於直流所產生的阻抗，其電氣特性是由雙電層電容所提供

的遵循非法拉第過程(Prodromidis, 2010) 。通常在 EIS分析中，會在溶液中添加

氧化還原對（Redox couple）進行量測，遵循法拉第程序產生氧化還原現象，將

電荷轉移的阻抗（Rct）作為分析的依據，一旦待測物與原本製備好的辨識層結

合，界面電子轉移阻抗就會變大，即會反應在 Rct 上，許多阻抗型感測器以此

方法對生醫相關的蛋白分子像是 DNA(Dinckaya et al., 2011)、抗原抗體(Ahmed 

et al., 2013)、適體(Conroy et al., 2009)等，這些文獻中皆以氧化還原反應進行阻

抗分析，有些搭配循環伏安法(Cyclic Voltammetry, CV)進行氧化還原電流的量

測或以更高精準度的微分脈衝伏安法(Differential Pulse Voltammetry, DPV) 進行

電流分析，為臨床檢測帶來希望。 

儘管這些免標記物的電化學感測器可以藉由電訊號的方式提高檢測敏感度，

但卻出現了許多感測設計上需要克服的問題，像是在 Ram 等人的研究中比較

EIS電化學技術 和 ELISA生化技術的差別，在 ELISA證實 HRP跟 Avidin或胺

化的 Avidin沒有特異性吸附的情況下， ELISA 分析中可以透過吸光值回推結合

的分子數量，但 EIS 中的阻抗的響應在很大程度上取決於它們的電荷，反而在

電訊號上無法直觀的定量(Ram et al., 2016)。有許多表面物質帶電性的影響阻抗

變化的議題，在 Lacina 等人研究中用膠體電泳確認不同蛋白的電性後進行感測

器表面的修飾測器表面上不同帶電性蛋白分子的電性對阻抗變化的影響，將帶

正電荷的蛋白會造成阻抗下降，帶負電荷的蛋白會造成阻抗上升。但在

Sopousek 等人研究中發現在不同大小金奈米粒子進行正電荷的蛋白（cBSA）與

負電荷的（BSA）修飾，大顆粒奈米粒子造成的孔洞較大上，使得結合蛋白的

帶電性影響效應比 NP 造成的阻力效應還要大，可以看出帶正電的蛋白造成阻

抗下降的情形，在奈米粒子較小的情況下縫隙較小，表面修飾下顛覆了帶正電
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蛋白造成阻抗下降的概念，其餘也受到像是溶液中離子濃度的影響，影響阻抗

的差異(Lacina et al., 2018; Sopousek et al., 2021) 

綜觀來說 EIS的阻抗響應反應了整體包括分子大小（SAM是否緻密）、結

合蛋白帶電性、量測溶液的背景離子濃度和氧化還原物質濃度的綜合效應，在

不同電化學感測器中的電極樣式以及電化學反應的差異性會產生多樣化非典型

的 Nyquist plot 圖，例如兩個半圓甚至三個半圓，導致分析上的複雜度增加

(Wang et al., 2021) 因此在阻抗式電化學感測發展中有複雜的效應需要釐清。 

2.2.3電化學生物感測器之電容式感測方法 

電化學量測系統中，除了可以透過 EIS 非法拉第過程的電雙層電容描述電

極界面上存在的儲能效應以電學的角度看，交流電路中的阻抗是電阻器、電容

器的阻抗總合，阻抗包含電阻（R）與電抗（X）如圖 2-2 ，而虛部的電抗意義

是電容抗（XC），可以計算出電容值此慨念可以連結 Nyquist Plot 圖中的實部

（Z’）、虛部（Z’’），如以下公式： 

 

 

圖 2- 2阻抗（Ｚ）之實部（Z’）、虛部（Z’’）關係圖。阻抗元件根據相位角可

計算出電阻（Resistance, R）和電抗（Reactance, X）。取自(Berney, 2004) 
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而 2007年於東京大學的研究較完整的描述了電化學阻抗和複數電容的關係，

文中通過 EIS 輸入及輸出得信號比較電極反應來並計算阻抗（impedance）或導

納（admittance），過程中推導出將 EIS的 Z domain計算轉換到 C domain而延

伸成（Electrochemical capacitance spectroscopy, ECS）(Itagaki et al., 2007)， 在許

多情況下可以藉由電容轉換進行界面分子修飾所導致的電容特性分析。 

從 1980 年開始，基於無需標定物的免疫親合型電容生物感測器開始發展，

藉由電極間或是電極在溶液中表面的介電特性變化來觀察待測物的親和現象

(Mirsky et al., 2013)，在溶液中進行量測時電荷排列於電極表面的能力類似於儲

存電荷的電容器，當界面化學發生改變後就會有電容的響應，由電解溶液與工

作電極界面的介電特性和厚度的變化計算出電容值，如下列公式： 

 

上式中的 ε 為介質之間的介電常數，ε0是自由介質的介電常數，A 是電極的表

面積，而 d 是絕緣層的厚度。從方程式可以知道絕緣層的厚度的增加時，電容

值會降低，同樣的，當待測物與修飾於表面的辨識層結合時，電容可以藉由串

聯的總電容來表示(Erturk et al., 2017)： 

 

電極周圍電子位移導致電容減小，也就是電容式生物傳感器的檢測基礎， 

Cdl 代表介電層，Cbm 為修飾生物分子層。從公式可見，在電容串連的情況下

會由最小的電容主導整體電容，因此在設計辨識層需要盡可能將絕緣層的電容

提高，否則會引響分析物結合後的電容變化(Berggren et al., 2001)。 

2.2.4電化學感測器的感測界面設計 

在生物感測器中，生物辨識元件主要由電極為基本材料，通常扮演著固液

界面訊號形式轉換的重要角色，用作生物分子固定和電化學反應發生的固態區
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域，為了提高界面的負載力和反應的訊號量，目前許多複合性奈米材料能夠增

加生物分子的結合面積以及提高的電子信號傳出效果，例如：奈米碳管

（CNT）、石墨烯、金奈米粒子（AuNPs）、二氧化矽奈米粒子等(Cho et al., 

2020)，其中，金具有穩定的化性及易與氨基、硫醇基等官能基的反應的優勢，

使得金奈米粒子與金電極一直是電化學感測的主力材料之一，尤其在感測生化

分子上金奈米粒子可以透過簡單的程序處理將金奈米粒子均勻附著在奈米碳管

上，在電極表面上顯現出良好的電催化活性(Shi et al., 2009)。 

自組裝單分子層（Self-Assembled Monolayers，SAMs）的應用非常廣泛，

在電化學體系中常用來對電極表面的金屬進行改質的動作，透過烷基硫醇修飾

金、銀、銅等金屬表面， SAM可以作為電子傳輸屏障像是長鏈或芳香環類的分

子構造提供絕緣性，控制電子在電極和溶液之間的傳輸速率，改變電化學的反

應速率並提高感測的靈敏度和選擇性，此外，其頭端（Head group）會在表面

形成穩定的單層分子結構與再透過尾端（Functional group）具備羧基等官能基

透過交聯劑與蛋白結合以達到在感測領域中的成效 (Creager et al., 2001; 

Eckermann et al., 2010; Park et al., 2016)，在製備SAM的過程中，相對短鏈的

SAM會在數分鐘內排列形成，較常鏈的SAM則需要幾個小時甚至隔夜製備達成

較完整的單層薄膜，多數的SAM在金屬表面的法線夾角約為30度，而製備的過

程以及完整度可透過原子顯微鏡觀察(Woodward et al., 1996)。 

儘管SAM可以自發性的在金屬界面上自發性形成單層分子但穩定性的薄膜

且是相當成熟的方法，多樣化的SAM末端帶有不同的官能基結構以及在修飾情

形下也存在著缺陷的可能性，許多科學家研究如何將SAM更有效率及完整的排

列，在Kanyong等人的研究中指出二茂鐵於SAM上面進行循環伏安法量測，進

行氧化還原反應讓末端二茂鐵基團在氧化時，烷基鏈會因為極化更垂直於電極

表面，達到更緻密的效果(Kanyong et al., 2020; She et al., 2012) 。在感測器體系

中的SAM做為電子阻隔層後，文獻中就有許多針對大分子蛋白質、DNA、抗原
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抗體藉由交聯劑與SAM尾端官能基反應以共價鍵的形式將帶有胺基的蛋白固定

在電極上的方法。 

1-乙基-3-(3-二甲基氨基丙基) 碳二亞胺/N-羥基琥珀醯亞胺（1-Ethyl-3-(3-

dimethylaminopropyl) carbodiimide/N-Hydroxysuccinimide, EDC/NHS）是十分常

見的交聯劑，用於感測器與蛋白類分子親和反應或是材料與材料間結合的用途。

在近期阻抗式感測器檢測SARS-CoV2抗原抗體的發展中Bojórquez等人運用

了  EDC/NHS將抗原固定在帶有羧基Poly(ethylene glycol)2-mercaptoethyl ether 

acetic acid 修飾的金電極表面(Sandoval Bojórquez et al., 2023)。此交聯劑同樣在

Patricia Khashayar的無標記物感測器開法中，用於將I型膠原C端肽(CTX-1)的抗

體固定在修飾了穀胱甘肽（GSH）的奈米金粒子上(Khashayar et al., 2017)。更

有學者比較不同交聯劑包括：乙二醛  (GO)、戊二醛  (GA)、環氧氯丙烷 

(ECH) 以及EDC/NHS四種不同交聯劑，將功能化的碳納米管固定到殼聚醣薄膜

後以電化學EIS、CV量測分析界面，發現ECH與EDC/NHS作為交聯劑的組別表

面皆具有良好的電化學活性(Pauliukaite et al., 2009)。 

為了將目標物結合至辨識元件也就是電極上，形成可分析的生物訊號，在

設計感測界面時，需考慮到分子間與材料的的親疏水性、共價鍵與帶電性的基

本特性，也因此造成蛋白固定於感測界面上是一個龐大的工程，欲想開發出具

有高敏感度以及成本低廉且實用的感測器，或許在電極材料、SAM 以及交聯分

子甚是分析工具的選擇上，都有許多困難，需要多方嘗試。 

2.2.5 生化分析工具中的分子親和材料 

電化學感測器領域中運用生化的機制或材料的例子有很多，像是疫親和型

的生物感測器是利用抗原抗體結合的原理，臨床常用分析蛋白的生物技術中酵

素結合免疫吸附分析法（ELISA），同樣是將檢體中的抗原和固定量的專一性

抗體進行結合，然後用酵素標定的二抗做連結進而進行呈色反應，此方法類似

於須標記的生物感測器，除了需要準備多種實驗試劑和具有經驗的專業人員進
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行操作，它的檢測時間既費時又不適合在低濃度下進行測量，因此，在許多免

標記物生物感測器的發展中，低生產成本及更有效率的感測方式可說是生物感

測器具有發展的潛力的極大原因。 

生物檢測技術中像是西方墨點法（Western blot）、Bicinchonininc acid assay 

(BCA assay)等等，這些定量蛋白的方式以及運用的材料都可以在感測器發展中

辨識元件介面設計上提供了靈感。近期 2020-2022 年特殊傳染性肺炎(COVID-

19)時期第一線所使用的抗原蛋白辨識快篩產品當中的快篩盤，其中所用的白色

紙質材料主要為硝化纖維素薄膜（Nitrocellulose），在傳統生物化學實驗室中

常見出現於過濾膜，或是作為色層分析濾紙的基材此材料與聚偏二氟乙烯

（Polyvinylidene difluoride, PVDF）皆可以讓蛋白質藉由帶電性或是疏性吸附在

上面兩種市售的材料皆類似於紙張構造的形式，基於低成本及能夠快速製造高

穩定性的幾項優點是市售快篩產品的主要材料。 

許多文獻皆說明了分析工具當中的材料的重要性，界面材料檢會直接影響

到分析物結合效果，其中一篇提到酵素結合免疫吸附分析法（Enzyme-linked 

immunosorbent assay, ELISA)對濾紙的性質非常敏感，來自單一供應商 50 種不

同的類型的濾紙在同樣修飾下訊號強度變化可以超過一個數量級(Holstein et al., 

2016; Pelton, 2009)。Halder學者們研究了牛血清白蛋白 (BSA)、β-乳球蛋白 (β-

lg)、明膠、溶菌酶和 DNA 在不同 pH 值、離子強度和溫度以及存在不同離子容

液環境中吸附到纖維素上的程度(Halder et al., 2005)。可見感測介面的材料在整

體開發中也是相當重要的部分。 

其餘像是在生醫研究領域中常用來包裹蛋白質進行藥物傳遞的材料幾丁聚

醣（Chitosan），許多研究指出幾丁聚醣的高度生物相容性，以及酸鹼敏感的特

性，透過改變 chitosan在不同的 pH值下提升材料的製備以及蛋白結合效果。使

用殼聚醣及其衍生物作為藥物載體的主要目的是增強大分子治療藥物（肽、蛋

白質和抗原以及質粒 DNA）的吸收(Bivas-Benita et al., 2004)。這些關於蛋白質

在不同材料表面吸附特性的洞察，強調了界面特性、蛋白質帶電性和疏水性之
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間的相互作用對於分析及使用的穩定性。相較之下原本電化學生物感測器中的

自組裝單分子層（Self-assembled monolayers, SAM)常會透過修飾蛋白來固定抗

體或其他蛋白，相較於 Nitrocellulose，這種製備通常很耗時，因為形成一個排

列緻密的單層分子大多數需要花上幾個小時，且不同形態上的缺陷，導致在後

續蛋白質修飾難以作為穩定的界面材料。 

由於在蛋白與分析工具界面結合的形式多樣通常並非可用單一物化現象完

成，在感測器的開發中，可說蛋白固定於感測界面上是一個龐大的工程，生物

檢驗技術與市售檢測產品提供了更多已經商品化且更穩定的方法與材料選擇，

可將分子固定界面上，因此，如何使用簡易的方式達到最大效益是需要多方嘗

試。 

2.3電容式生物感測器的發展 

基於電雙層（Electric double layer, EDL）理論的電容感測技術在許多領域

中被廣泛應用，當修飾電極與電解質溶液中的待測物接觸時，固定於電極上的

抗體形成了類似於兩個金屬片組成的電容器，這兩個金屬片之間被一層介電質

隔開。在電容式生物感測器中，如果絕緣層過厚，可能會形成不良的雙電層，

導致靜電相互作用減弱，進而影響電容量測的準確性。這將使得電極無法正確

地表現為一個電容器，而使用RC電路所量測得到的電容值可能無法作為可靠的

參考。因此，在設計修飾電極時，需要注意絕緣層的厚度，以確保良好的雙電

層形成，從而實現準確的電容量測。(Teeparuksapun et al., 2022)。 

在目前電容感測器的發展中以微型化電子設備進行電容訊號量測進而達到

感測目的居多，以對被測電容和參考電容同時進行充放電經由電流積分和低通

濾波器濾波最後由放大器放大訊號等將數值轉換為電壓或是再以數位訊號輸出，

此為典型的電容量測電路中的功能，在 Teeparuksapun等人一系列的研究中以 

(RC) 電路作為模型最電容進行量測，使用電容器 （220 nF ± 20% ）串聯電阻器

（3.31 kΩ ± 1%）將電容讀數與從電位脈衝系統與與一開始文獻中的電容與濃
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度線性關係圖進行比對然後根據電位響應計算電容值(Erlandsson et al., 2014; 

Teeparuksapun et al., 2009)。 

在模組化感測器的開發過程中LCR meter可以作為電容器的訊號量測的對照，

在Georgas等人的研究中針對SARS-CoV-2病毒檢測的PoC設備開發，以LCR 

meter進行電容與阻抗量測對微控制器的電子電路校準(Georgas et al., 2022)，即

便LCR meter在是固態元件量測的工具，因其利於動態的即時量測以及訊號的高

度穩定，有些文獻開始在液相中以LCR meter對電極進行電容值的量測，將LCR 

meter連接電腦進行電容值的記錄及計算，在生醫領域中也有在電極界面上分析

待測物結合或生物環境監測的例子，Han等人利用細胞在電極上吸附後的界面

阻抗與電容變化來監測細胞的生長環境由此建構 3D 的培養環境(Lee et al., 2016)，

加上近期以單晶片多電極結合奈米粒子進行子宮頸癌症相關的生物標記物研究

(Lee et al., 2022)，也有學者在兩個平面鋁電極之間的抗體-抗原相互作用後在低

頻區量測電容變化(de Vasconcelos et al., 2009) 

微小的設備是目前電容是感測器很重要的一部份，儘管有學者提出微型裝

置像是以類比數位訊號轉換器(Analog-to-digital converter, ADC)的植入式電化學

傳感器測量神經遞質活動的能力(Kimble et al., 2017)，將電容訊號轉換成數位訊

號分析，ADC還未被應用在分子感測的研究中，大部分的電容式感測器還是以

已經成熟的電容量測儀為主像是在電化學分析工具當中的恆電位儀、LCR 錶等，

故如果能對這項技術的深入研究和掌握，將對相關領域的科研和產業發展產生

積極的影響。接下來的篇幅將探討電化學生物感測器與電子式電容感測器結合

碳電極的開發，達成研究之蛋白質檢測的目標。 

  



doi:10.6342/NTU202301818

 

  19 

第三章 研究方法 

3.1 實驗藥品與材料 

11-巰基十一烷酸（11-Mercaptoundecanoic acid, MUA）、3-巰基丙酸（3-

Mercaptopropionic acid, MPA）、二甲基亞碸（Dimethyl sulfoxide, DMSO）、

16-巰基十六烷酸（16-Mercaptohexadecanoic acid, MHA）、1-乙基-(3-二甲基氨

基丙基)碳二亞胺（N-Ethyl-N′-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide, EDC）、羥

基琥珀醯亞胺（N-Hydroxysuccinimide, NHS）、硝化纖維素（Nitrocellulose）、

牛血清白蛋白（Bovine Serum Albumin, BSA）、Anti-BSA (Bovine Serum 

Albumin) Antibody、BCA Assay購買自Sigma-Aldrich（St. Louis, MO, USA）。

卵白蛋白（ovalbumin）購買自Acros Organics (New Jersey, USA)。ECL Western 

blotting detection kit 購買自Advansta Inc.（San Jose, CA, USA)。TNF-𝛂購買自 

Cell Signaling Technology Inc. （ Danvers, Massachusetts, USA)。 70%硝酸

（HNO3）購買於Labscan, Asia Co, Ltd.（Thailand）。磷酸二氫鈉（Na2HPO4）、

磷酸二氫鉀（KH2PO4）、赤血鹽（ Ferricyanide, K3Fe(CN)6）及黃血鹽

（Ferrocyanide, K4Fe(CN)6）購買自Nacalai Tesque（Tokyo, Japan）。柱狀金電

極（CHI101）購買自CH instruments Inc.（Austin, Texas）。絕緣保護漆

PLASTIK 70購買自KONTAKT CHEMIE（Germany）。網印碳電極（screen-

printed carbon electrodes, SPCE）為實驗室提供。雙面膠購買自3M （台灣）型

號為300LSE、冷裱膜（單面膠）購買自北極熊（台灣）、CD金電極為自行製

作。 

3.2 實驗儀器 

恆電位儀（Autolab PGSTAT-30）購買自Eco Chemie B.V. CO.（Utrecht, 

Netherlands）。電阻、電容、電感零件分析測試儀（LCR-819）購買自Good 
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Will Instrument CO.LTD.（台灣），分光光度計(v-730 spectrophotometer)購買自

JASCO化學分析儀器公司。 

3.3電化學感測器製程  

3.3.1 CD金電極的製備 

先將CD片泡於30%硝酸溶液中，去除表面塑膠薄膜，順帶清洗表面，利用

切割機切割單面膠與雙面膠，再將已經切割好的壓克力、雙面膠、單面膠、清

洗過的CD依序疊合，再用桌上型平口鉗平均受力將中間的空氣移除，成品CD

金電極的俯視圖與剖面圖如圖3-1所示。 

 

 

圖 3- 1自製 CD金電極極三極式電極架構示意圖 

 

3.3.2 蛋白於金電極之化學性結合方法 

先 DMSO 中配置 40 mM 的 3-Mercaptopropionic acid（MPA）、 11-

Mercaptoundecanoic acid （ MUA ） 、 16- 巰 基 十 六 烷 酸 （ 16-

Mercaptohexadecanoic acid, MHA），以 10 𝜇𝑙體積滴在自製金電極上，形成自組

裝單層分子結構（SAM），以 PBS清洗後，再用交聯劑 0. 4/0. 1mM的 EDC (1-

Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide) 以及 NHS (N-hydroxysuccinimide) 
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混合液滴在電極上經由化學反應 40 分鐘和 PBS 清洗，最後將蛋白溶液放入電

極槽中反應，反應化學機制以短鏈的MPA為例如下圖 3-2所示。 

 

 

圖 3- 2電化學感測器感測界面化學製程反應機制圖 

3.4 電化學感測系統有效性之驗證 

3.4.1 電化學阻抗圖譜法（EIS）及衍伸之電化學電容圖譜法 ECS 

電化學阻抗圖譜（EIS）交流電中經由相位差資訊經計算得到阻抗（Z）複

數，包含實部（Z’）跟虛部（Z’’）即電阻與電抗，由 NOVA v.1.1 software 等效

電路分析 EIS得到的 Nyquist Plot圖計算溶液組抗（Ｒs）、角頻率（𝜔）、電荷

轉移阻抗（Rct）、電雙層電容（Cdl）等資訊，其相關性由下列公式 2-1、2-2、

2-3表示： 

 

電化學電化學電容圖譜（ECS）將 EIS的 Z domain中獲得的實部（Z’）跟

虛部（Z’’）經由數學轉換到 C domain公式如下： 

protein

3-MPA
EDC/NHS
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除了在 EIS 中以電雙層電容描述界面儲存電荷的現像模擬電容器的概念，在無

氧化還原試劑的情況下也使用此轉換方式以複數電容了解界面的電容現象。 

3.4.2 CD金電極表面電化學分析與感測分析 

常見的電化學生物感測器架構中為了提高感測靈敏度，常以惰性金屬例如：

金，作為電極的主要材料，儘管有市售的拋棄式金電極，為了縮減成本與提高

分析效率，本研究先利用了傳統CD片中的金薄膜做為工作電極開發了一片具有

72孔的電極，比照傳統三極式電化學感測器的設置實際量測系統架設如下圖3-3

所示，以Ag/AgCl為參考電極（白色）、自製CD金電極為工作電極（綠色）、

自製adapter的不銹鋼柱為對極（紅色）。以三極連接恆電位儀，表面透過電化

學阻抗頻譜（EIS）、循環伏安法（CV）分析其表面狀況，量測溶液為含

0.1mM KCl的10 mM K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)，電化學阻抗頻譜（EIS）設定偏

壓為0.23Ｖ進行範圍10K Hz到0.1 Hz的頻譜分析，循環伏安法（CV）設定電壓

範圍-0.2 V到0.6 V之間，掃瞄速度為0.05V/sec進行量測。 
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圖 3- 3三極式電極架構 

3.4.3 CD金電極連接電阻、電容、電桿零件測試儀的電容量測 

如上一章節所述以自製的 CD 金電極連接電阻、電容、電桿零件測試儀分

析時為了符合連接體系，本實驗以壓力圓片與不鏽鋼柱彈性金屬探針焊接成

adaptor，如圖 3-4，分別以單芯線連接 LCR meter在 0.1 M PBS（pH=7.0）溶液

中進行量測，量測頻率設定 1k Hz，設定內部偏壓為 0.5Ｖ。 

 

圖 3- 4 CD金電極連接 LCR meter之電容量測示意圖。（a）自製 adaptor中不鏽

鋼柱作為對極，金屬探針連接底部 CD金形成工作電極 
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3.5電子式電容感測器結合網印碳電極感測蛋白分子 

3.5.1 電子式電容感測架構 

電子式電容生物感測器以碳電極，如以下圖 3-4，結合電容（類比）轉數位

模組連接電腦中的 Labview 進行量測，將碳電極界面的生化反應經由電容訊號

轉數位訊號的方式分析。生物辨識元件是由化學製程將辨識分子固定於碳電極

而成，而本實驗所使用的類比轉數位模組，其功能區塊圖如下圖 3-5，此模組電

容輸入範圍為±4 pF，最多至 17 pF的共模電容（common-mode capacitance），

可以通過可編程的數字電容轉換器（ CAPDAC）進行訊號運作。核心由二階調

節器（Σ-Δ or charge balancing）與三階數位濾波器組成（Digital filter）作為電

容輸入的轉換器。其餘此模組集結多功器（Multiplexer）、激發源（Excitation 

source）（EXCA/EXCB）和用於電容輸入的 CAPDAC、時鐘（Clock generator）

等進行電訊號以及數位訊號的產生。 

 

圖 3- 5電子式電容感測器架構 
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3.5.2抗原的固定化程序 

使用常見的絕緣保護劑（KONTAKT CHEMIE PLASTIK 70）作為絕緣膜的

材料，其中以丙烯酸樹脂（Acrylic resin, AR）主要成分，一開始嘗試了噴的方

式，但難以控制噴頭與電極的距離與按壓噴頭的力度，造成絕緣膜的厚度電容

值差異大，所以後來改用滴落（Drop-coating）的方式製備絕緣膜，考量到揮發

性溶液在取用的時候所造成的濃度差異，使用因此在絕緣層製作前先將 AR 搜

集至微量離心管中靜置固定時間再以固定體積滴在碳電極的工作區域進行電容

值的量測，可以藉由電容值大小反映出絕緣膜的厚度，同時作為絕緣層製備的

品管標準。本研究選擇了硝化纖維素（Nitrocellulose, NC）、幾丁聚醣

（Chitosan）兩種材料，分別以液態硝化纖維素（NC）與製備在醋酸的幾丁聚

醣以滴落（Drop coating）在工作電極表面上形成薄膜，之後浸泡至 BSA 溶液

中進行吸附動作。將 AR 蒐集（噴）於微量離心管中開蓋存放 15 分鐘後，以

0.9 𝜇l體積滴於網印碳電極的通做區域上並自然烘乾。將製備好絕緣層的碳電極

表面的藍色保護膜撕下，以 0.9 𝜇l NC滴在電極上自然烘乾。再將碳電極泡在蛋

白溶液中透過疏水性吸附在 NC 上，將 Anti-BSA 滴於吸附完 BSA 的感測電極

反應區上，以最高濃度 25 𝜇g/ml的 Anti-BSA與 0.01-100 mg/ml的 BSA進行反

應而後用 PBS清洗，最後確認以 10 mg/ml為 BSA蛋白最佳濃度，所有感測界

面的製程架構如以下圖 3-6所示。 

 

圖 3- 6生物辨識元件感測界面示意圖 

screen-printed carbon electrodes, SPCE

Insulated layer

Analyte Binding

Recognition layer

Y YY  YYY  YY  Y Y

➛

carbon
Acrylic resin(AR)

Chitosan or NC(Nitrocellulose)

Antigen

Antibody
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3.6抗原吸附效果及抗體抗原專一性結合的生化試驗確效 

3.6.1 雙辛可寧酸測定法蛋白與銅離子反應實驗 

本實驗選用西方墨點法蛋白樣品定量製備程序中的雙辛可寧酸測定法

（Bicinchoninic acid assay, BCA assay）方法，在此生化分析工具中蛋白定量法

（Protein assay）是藉由染色後的吸光值與標準曲線回推蛋白質的濃度。由於本

實驗的待測物濃度以及材料上的限制，無法利用吸光值判讀濃度，只能透過肉

眼觀測比較顏色的變化，將抗原（BSA）固定於感測界面後直接將 BCA混合試

劑直接滴於碳電極工作區域，並放於 37 度培養箱中反應 30 分鐘，等試劑中的

銅離子被蛋白分子還原，即會從原本的淡青色依照蛋白濃度變成紫色。 

3.6.2 ECL冷光呈色對抗體結合的確效 

將碳電極浸泡於牛血清白蛋白（BSA）溶液中三小時。接著，簡單的 PBS

清洗三次後，滴上濃度為 25 𝜇g/ml 的 anti-BSA抗體。在滴上抗體後，讓樣品靜

置一小時，抗體就會跟著牛血清白蛋白結合。接下來，用 PBS 清洗掉多餘的 

anti-BSA，只有與牛血清白蛋白結合的抗體會留在電極表面上。為了進一步檢

測抗體與牛血清白蛋白之間的結合情況，滴上與 anti-BSA 對應的二抗，濃度為 

1:200000。這種二抗會帶有 HRP酵素並與 anti-BSA 結合，形成一種複合物。最

後再進行三次 PBS 的清洗，在電極界面滴上 ECL 試劑進行反應，試劑含有受

質會與 HRP 結合持續發出冷光，此時就能透過 UVP 照影系統來得到實驗結果。 

3.6.3 雷射顯微鏡分析生物辨識元件之薄膜厚度 

將生物辨識元件（碳電極）使用 VK-9500 3D profile microscope (Keyence, 

Japan) 雷射顯微鏡以 20X物鏡進行碳電極表面輪廓的掃描分析，再以 10X物鏡

進行二維分別掃描製備了絕緣層（丙烯酸樹脂）與吸附層（硝化纖維素薄膜）
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後的碳電極表面高度，以碳電極表面的白色 PET 為基準，將二維高度圖進行疊

圖，以凹槽中的平坦區域相對高度值進行平均（約 400筆高度點），與 PET最

高點處相比並計算高度差，以此分析絕緣層與硝化纖維素薄膜厚度。 

 

  



doi:10.6342/NTU202301818

 

  28 

第四章 結果與討論 

4.1以電化學阻抗圖譜法（EIS）測定蛋白 

4.1.1以柱狀金電極/自製 CD金電極確認蛋白固定之方法 

 本研究在電化學體系中所使用的修飾方法，如章節 3.3.2中所提到的化學反

應機制，先以市售的柱狀金電極浸泡在濃度為 40 mM的巰基丙酸（MPA）2 小

時中形成自組裝單層分子薄膜，再以 4mM 的 EDC/NHS 作為交聯劑與在 SAM

表層的羧基反應，最後與卵白蛋白（Ovalbumin, OVA）的胺基結合，可見圖 4-

1透過電化學阻抗頻譜分析 Nyquist plot圖，在每一個步驟中 Rct的變化表明了

界面上分子堆疊厚度以及帶電性的綜合影響所致的阻抗結果，初步的證實每個

步驟的成功修飾導致界面上有不同的物化性質。 

 

圖 4- 1蛋白固定於柱狀金電極化學程序之 EIS量測響應。金電極浸泡至濃度為

40mM的 3-MPA中 2小時進行修飾，之後再以去離子水清洗並浸泡至 4mM的
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EDC/NHS中 1 小時一樣以去離子水清洗，最後滴上 1% OVA吸附 1小時。每

個修飾步驟皆進行 EIS量測。EIS偏壓設定為 0.23V，量測頻率為 10 kHz - 0.1 

kHz。 

 

進一步地進行不同具有不同碳鏈長度的 SAM 分子進行修師包括：MPA

（3C）、MUA（11C）、MHA（16C）修飾以及蛋白結合後的阻抗比較，如圖

4-2，在測試三種長度的碳鏈後，依照阻抗大小可見 11C-MUA 相對其餘兩種長

度的 SAM分子在電化學分析儀器中可見其具有較好的絕緣度，因此以 11個 C

的 MUA作為 SAM分子的最佳選擇，不同的碳鏈的 SAM分子接上蛋白後阻抗

皆下降同樣與圖 4-1有相同趨勢。 

 

圖 4- 2不同鍊長的自組裝單層於金電再透過交聯劑與蛋白結合之 EIS圖。 

將電極浸泡於 40mM 的 3-MPA、11- MUA、16-MHA 兩小時透過交聯劑與 1%

蛋白結合。每個修飾步驟皆進行 EIS量測。EIS偏壓設定為 0.23V，量測頻率為

10 kHz - 0.1 kHz。 
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雖然在 SAM 易於金表面形成單層分子結構，修飾時間與排列的緻密程度

息息相關，還需進行濃度與時間等最佳參數的評估，將同樣一支柱狀金電浸泡

在 40mM的 11-MUA以不同長度的時間進行 SAM的製備進行 EIS分析，由圖

4-3呈現，在 2小時不足以形成穩定的 SAM，在 6小時到 24小時之間變化不大，

表示到達一定的致密度。於此發現，修飾時間越長 SAM 越緻密阻抗越大，雖

然可以觀察圖形辨別出不同修飾時間所致的阻抗差異，但即便是 2小時的 SAM

已經無法形成完整的半圓，雖然可以以仿效電路圖 fitting 出 Rct 數值，但實際

在定量上的精確度還有待商榷。 

 

圖 4- 3同一根柱狀金電極進行 40 mM的 MUA2小時、6小時、24小時修飾之

EIS圖。EIS於 10 mM K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)溶液中量測，偏壓設定為 0.23V

（vs. Ag/AgCl），量測頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。 
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圖 4- 4文獻中不同濃度的 EDC/NHS於MUA上的組抗分析。(Bahadir et al., 

2016) 

 

依據文獻中實際的探討不同濃度的 EDC/NHS 在修飾了兩小時MUA的阻抗

比較，可以了解到相對濃度較高的 EDC/NHS活化 SAM表面羧基後形成的活性

酯會導致阻抗下降，如圖 4-4 Bahadir等人的研究。接下來，在圖 4-5、4-6分別

呈現製備了 2小時與 24小時的 SAM之後以同濃度 0.4/0.1 mM的 EDC/NHS與

OVA 結合，顯示了雖然在長時間修飾的情況下提高了緻密度，但同時在排列緻

密的情況下蛋白結合的變化幅度更不明顯。 

-Δ-Δ-: 0.004 mM EDC/0.001 mM NHS

- - -: 0.04 mM EDC/0.01 mM NHS

-◊-◊-: 0.4 mM EDC/0.1 mM NHS

-＋-＋-: 4 mM EDC/1 mM NHS
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圖 4- 5蛋白質固定於製備好MUA（2hr）的柱狀金電極過程之 EIS量測。以柱

狀金電極浸泡於 40mM的MUA 2 小時，以去離子水清洗表面再浸泡在

0.4mM/0.1mM的 EDC/NHS 中 1hr，最後將 1%OVA滴在電極上，每個修飾步

驟皆進行 EIS量測。EIS於 10 mM K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)溶液中量測，偏壓設

定為 0.23V（vs. Ag/AgCl），量測頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。 
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圖 4- 6蛋白質固定於製備好MUA（24hr）的柱狀金電極過程之 EIS量測。以柱

狀金電極浸泡於 40mM的MUA 24 hr後，去離子水清洗表面再浸泡

0.4mM/0.1mM的 EDC/NHS 中 1hr，最後將 1%OVA滴在電極上，每個修飾步

驟皆進行 EIS量測。EIS偏壓設定為 0.23V，量測頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。 

 

4.1.2自製 CD金電極之電化學特性與蛋白固定化參數 

電化學感測體系中的工作電極，常以惰性金屬金為材料，具有高度化學穩

定性、良好的電子傳遞效率、修飾與製備技術成熟。為了提高分析效率，本研

究以早期的CD片中的金開發成自製CD金電極。為了確保其製成穩定性與電極

的可用性，我們使用循環伏安法將製作好的自製CD金電極與市售柱狀金電極進

行比對，在量測前將市售柱狀金電極使用氧化鋁進行物理性清洗和食人魚水

（H2SO4：H2O2 = 3：1（v/v））進行化學性清洗；自製的CD金電極泡於30%硝

酸中進行化學性的清洗去除表的塑膠再貼上單雙面膠與壓克力形成金電極，而

後進行CV的量測，結果如圖4-7的CV圖，與市售的柱狀金電極相比，自製的CD
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金電極 Ipa = -158.100  ±  33.285 µA 、Ipc = 189.317  ±  34.357 µA、ΔE = 0.164  

±  0.58 V。 
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圖 4- 7以循環伏安法分析自製CD金電極。（a）實現為市售柱狀金電極、虛線

為自治CD金電極的CV圖（b）。CV掃引於0.1 M PBS（pH=7.0）溶液中量測，

電位為-0.2-0.6V（vs. Ag/AgCl），掃描速率為0.1 V/sec。 
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從眾多文獻中皆表明，不同碳鏈長的 SAM 的緻密度與感測器的靈敏度和

穩定性息息相關(Anandan et al., 2009)，本章節以 CV、EIS衍伸的 ECS電化學方

式分析 MUA 自組裝單層分子在不同時間下修飾於金電極的結果。大部分的阻

抗式電化學感測器在電化學體系 EIS 的分析中往往需要需要在良好的導體下組

建穩定的分子屏障，但在章節 4.1.2可以看到 MUA在同濃度但在不同修飾時間

下形成成的單層分子很難再有氧化還原試劑（redox couple）中進行 EIS 分析圖

透過組抗分析，而後以循環伏安法非分析長時間 24 與 48 小時間的 MUA 修飾

可見雖然可以在氧化還原電流的下降上看出 48小時的更為緻密，但從兩重複下

可見具有較低的重複性，如圖 4-8所示。 

 

圖 4- 8長時間製備 40 mM MUA於 CD金電極之 CV圖。CV掃引電位為-0.2-

0.6V，掃描速率為 0.05V/sec於中量測。 

回朔到2007年。日本東京的一群學者Itagaki等人在多孔電極的相關研究中，

探討20 世紀中期所發明EIS體系以來電化學阻抗分析中典型等效電路與複數電

容（Complex capacitance C）的關係，儘管電化學體系中大多以電雙層電容描述

界面儲存電荷的現像模擬變容器的概念，將電化學阻抗由Ｚdomain 轉換成Ｃ
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domain （第二章節有提到），此轉換方法在不同學者的研究中有不同的觀點，

隨著電化學感測器的發展，分子行感測成為重要的應用之一，生化分子於電極

上修飾後，在溶液中分子表層的等效電容可能不在單單是存在雙電層電容，而

是複合的電容(Bueno et al., 2014)。 

EIS體系中以溶液中的氧化還原試劑在量測過程中作用，在Baradoke等人的

研究中以無還原氧化試劑的狀況下量測，藉由在阻抗轉換為電容C’’ (ω) 

= Z’/ωZ2 與 C’(ω) = Z’’/ωZ2進行複數電容分析，依然具有良好的敏感度，同時

避免在複雜的氧化還原反應中感測界面（SAM）的缺陷或其他因素影響電子傳

遞造成的量測不穩定性(Baradoke et al., 2020) 
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圖 4- 9 Redoxless不同時間長短MUA修飾於金電極之 EIS轉 ECS。EIS於 10 

mM K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)溶液中量測，偏壓設定為 0.23V（vs. Ag/AgCl），

量測頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。 

 



doi:10.6342/NTU202301818

 

  39 

在SAM修飾的金電極表面上，可以使用交聯劑EDC/NHS將蛋白分子固定在

金電極表面上是相當成熟的技術，在這項步驟中MUA末端的羧基與NHS縮和所

生成的中間產物具有電化學活性，因此與在製備過程中加上EDC/NHS與MUA

分子進行阻抗量測的比較下，濃度越高的EDC/NHS與自組裝單層反應阻抗值越

小，(Bahadir et al., 2016)，本章節以製備兩小時40 mM的MUA於金電極，加上

不同濃度的EDC/NHS以短時間和長時間進行反應，進行EIS量測，結果如圖3-

10所示，濃度為0.4/0.1的EDC/NHS的與MUA反應5 min的結果於反映的過渡期

並沒有完全反應，而以相同濃度反應40 min以及低濃度0.004/0.001 min反應40 

mM有相同的阻抗效果，為了確保反應的一致性，決定以0.4/0.1 mM反應為

EDC/NHS修飾參數。 

 

 

圖 4- 10兩小時製備的MUA加上以不同濃度與修飾時間的 EDC/NHS進行阻抗

量測。將 CD金電加上 40 mM 的MUA進行兩小時的修飾後，結合不同時間及

濃度的交聯劑 EDC/NHS進行阻抗量測。 

 

4.1.3蛋白固定於自製辨識元件之電化學阻抗定量分析 

分子在金屬表面上修飾後形成的物理性屏障是電子轉移阻抗增加的主要因

素，所以電化學阻抗式的感測器擅長利用阻抗增加與修飾的成果或是待側物濃

度進行比較。本研究在自製 CD 金電極上製備了自組裝單層後與金電極相比電
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子轉移阻抗相比皆為增加，再加上交聯劑 EDC/NHS 後電容值下降，不同的

EDC/NHS 修飾濃度與時間會影響組抗值的大小在前一章節有提到，本章節以濃

度 0.4/0.1 mM 、0.004/0.001mM的 EDC/NHS修飾 20小時製備的單層分子界面，

再與不同濃度蛋白結合，在等效電路模擬下分析蛋白結合後與自裝單層的界面

Rct 的變化，將 Rct 變化倍率與蛋白濃度繪製出之關係圖，可見圖 4-11 與圖 4-

12 的（e），隨著蛋白濃度提升阻抗變化倍率提升且電容下降，同時也可以觀

察到在濃度較高的交聯劑使整體阻抗大幅下降，以致與蛋白結合後的組抗變化

雖然數值為負，整體蛋白濃度為 0.1-1 mg/ml的檢測上敏感度略高，而在較低濃

度的交聯劑加上蛋白後的阻抗變化在蛋白濃度為 0.5-1mg/ml 時變化幅度減少。

本研究欲以 EIS 探討電化學體系的蛋白結合策略與生化訊號，在參數選擇上以

長時間（十小時以上）進行單層分子修飾，再與 0.4/0.1 mM 交聯劑 20 分鐘完

全活化MUA單層分子尾端之羧基，最後與蛋白進行結合。 

初步以 EIS 作為蛋白分子定量之工具，可以看到在此體系中了解到單層分

子作為絕緣平台需要有適當的分子長度使整體阻抗大小座落在一般可分析的頻

域範圍，才可以透過 EIS 等效電路模擬 Rct 大小，若參考文獻之方法將 EIS 進

行電容的轉換或許能夠在阻抗較大的情況下有較好的分辨率，或是需要回歸到

EIS在交流電下在不同頻率獲得的資訊再進行更深入的探討。 
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圖 4- 11不同濃度的蛋白藉由 0.4/0.1 mM 的 EDC/NHS修飾於長時間（20小時）

製備MUA單層分子於金電極的阻抗比較。蛋白濃度為（a）0.1 mg/ml、（b）

0.2 mg/ml、（c）0.5 mg/ml、（d）1 mg/ml（e）不同濃度蛋白結合後的變化倍

率與蛋白濃度關係。 

表 4- 1不同蛋白濃度結合與自組裝單層進行 EIS量測的 Rct原始數據 

Rct(BSA) 224.6 168.66 167.53 125.74 

Rct(MUA) 1007.44 707.72 401.613 145 

Protein C.(mg/ml) 0.1 0.2 0.5 1 

∆Rct(BSA-MUA)/Rct(MUA) -0.77706 -0.76169 -0.58286 -0.13283 
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圖 4- 12不同濃度的蛋白藉由0.004/0.001 mM 的EDC/NHS修飾於長時間（20小時）

製備MUA單層分子於金電極的阻抗比較。蛋白濃度為（a）0.1 mg/ml、（b）

0.2 mg/ml、（c）0.5 mg/ml、（d）1 mg/ml（e）不同濃度蛋白結合後的變化倍

率與蛋白濃度關係。 

表 4- 2不同蛋白濃度結合與自組裝單層進行 EIS量測的 Rct原始數據 

Rct(BSA) 137.94 136.67 107.44 104.2 

Rct(MUA) 104.2 99.6 71.71 67.46 

Protein c.(mg/ml) 0.1 0.2 0.5 1 

∆Rct(BSA-MUA)/Rct(MUA) 0.3238 0.372189 0.498257 0.544619 
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4.1.4 ECS對於蛋白定量可行性頻估 

儘管雖使用等效電路模擬求得Rct值在定性上可以略透過電子轉移阻抗的變

化倍率與修飾蛋白濃度有良好的濃度趨勢，但實際在定量上並非是典型的法拉

第程序下所得的Nyquist plot圖，因此在分析上只能作為模擬分析後的定性參考。

在有redox couple (黃血鹽/赤血鹽)溶液中EIS的量測下，複數阻抗的實部與虛部

分作轉換為複數電容得虛部與實部，可以明顯地看到自組裝單層分子的修飾、

蛋白分子的修飾與金電極的電容在實部上的差距為五倍，如圖3-8，相較圖3-9

單純在PBS中量測，再有氧化還試劑下較能將蛋白質修飾與單層分子修飾分開，

看出電容值的差異。 

 

圖 4- 13在 with redox情形下以 EIS量測進行蛋白固定過程分析。EIS於 10 mM 

K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)溶液中量測，偏壓設定為 0.23V（vs. Ag/AgCl），量測

頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。 
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圖 4- 14在 without redox情形下進行 ECS分析蛋白結合。EIS於 10 mM PBS溶

液中量測，偏壓設定為 0.23V（vs. Ag/AgCl），量測頻率為 10 kHz - 0.1 kHz。

將 EIS依照論文中轉換為複數電容。 
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4.2以 EIS波德圖及 LCR錶測定固定於 SAM上的蛋白 

4.2.1 EIS波德圖分析 

以阻抗頻譜在交流電體系所獲得的頻率與相位角、阻抗等資訊來探討MPA和

MUA在不同時間下修飾效果與蛋白結合分析，在實驗過程中本研究觀察頻率從

0.1-10k Hz在相位角的差別，結果如圖4-15，MPA在修飾30分鐘以上相位角不超

過-70度，MUA在修飾30分鐘以上相位角為-90度，在EIS的奈氏圖中理想狀態為

相位角接近45度時，可以以模擬的Rct與Cdl分析阻抗及界面上電雙層電容，交

流電體系中電壓電流的相位差越接近90度時可以代表偏向電容性的量測與LCR

錶中的D值有類似的代表意義，表示形成的膜絕緣度較好，顯示MUA修飾具有

一定的緻密度。 

 

圖 4- 15 不同鏈長的 SAM形成單層分子後的 EIS及波德圖分析 

接下來更深入的探討蛋白修飾於SAM後，在不同頻率下的電容與阻抗資訊，

圖4-16（a）、（b）可以看到MPA作為SAM透過EDC/NHS交聯劑在蛋白修飾後，
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在阻抗變化的部分，不管在0.5小時還是4小時皆可以在頻率 0.1-1k Hz具有分辨

性，蛋白濃度越大阻抗越大。轉換為電容後，在圖4-16（c）、（d）可辨電容

實部的頻率區段為 0.1-10 Hz，隨著蛋白濃度越大電容值越小，最終在頻率為1 

log Hz的地方進行Z、C’變化量與蛋白濃度做圖。同樣的，在MUA作為SAM的

體系下可以在圖4-17（a）、（b）中看到可分析總阻抗的頻段為 0.1-1 Hz，而

（c）、（d）電容實部可辨的頻率僅為0.1 Hz，因以，以MPA為SAM的修飾體

系下，可以在中高頻率就可以分析阻抗與電容相關資訊，但以MUA為SAM的修

飾體系下，僅能在低頻位置分析阻抗與電容資訊。在慣用的EIS分析中，需要根

據不同的修飾體系與阻抗大小，選擇適合的分析頻段，雖然此章節能夠作為定

量的參數，但因為在前幾章節有提到的阻抗較大的狀況下，在界面電化學反應

的細節響應，難以確認電腦擬合計算而得的Rct是否具有合適性，後面章節會以

其他的分析工具進行探討。 
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圖 4- 16蛋白修飾於MPA短時間與長時間修飾之波德圖（a）0.5小時（b）4小

時的總阻抗變化量（c）0.5小時（d）4小時的電容變化量，（e）0.5小時（f）

4小時的阻抗與電容變化量與蛋白濃度之關係 
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圖 4-17蛋白修飾於MUA短時間與長時間修飾之波德圖（a）0.5小時（b）4小

時的總阻抗變化量（c）0.5小時（d）4小時的電容變化量，（e）0.5小時（f）

4小時的阻抗與電容變化量與蛋白濃度之關係 

4.2.2 LCR錶進行電容分析 

本研究中嘗試以 LCR meter 量測自組裝單層修飾於金電極之電容值，相關

文獻明確指出有提到欲提升自組裝修飾的完整性以及致密度必須延長修飾時間，

透過 EIS 可以看到溶液當中固液界面電化學反應過程的阻抗變化，又或者轉換
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為電容值。為了以更直觀的方式獲得電容值，以 LCR meter 直接連接電極進行

電容值量測，LCR 錶利用交流訊號的相位差來測量電容的特性，在交流電路中，

電流落後於電壓相位角為負，表示有電容器存在，由此內部電路計算出電容的

值。在量測電容的同時一般會搭配 D 值與Ｒ值進行比較，D 值表示為逸散因子

（dissipation factor），在電容量測下 D 值越小代表量測的結果偏向電容性量測，

表示修飾的具有一定程度的絕緣性，Ｒ值則表示為阻抗。在圖 4-18 中，可以看

到 MUA修飾時間為四小時以上時可以有相對穩定的 D/R值，觀察 D值大小約

為 0.5左右，電容值為 100 nF以上，可以從 D/R值的變化推測長鍊 MUA單層

分子在四小時後會形成較穩定的薄膜。 

 

修飾過渡期 

修飾過渡期 
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圖 4- 18 不同時間MUA修飾於金電極之 LCR錶的電容值與 D/R值量測。將 40 

mM的MUA修飾於自製金電極不同時間後進行清洗，在 0.1 M PBS（pH=7.0）

溶液中進行量測，量測頻率設定 1k Hz，設定內部偏壓為 0.5Ｖ。 

 

在蛋白固定化流程的也可以看到電容值的外，D 值與單純碳電極比較也有

明顯相同下降的結果，如圖 4-19，但在 LCR 錶量測下，難以藉由電容值的變化

看的到蛋白修飾後的變化，推測在帶有電化學活性(EDC/NHS 分子)以及電性分

子（OVA 蛋白）在界面後介電層的變化使得Ｄ值並無明顯下降，雖然電容值有

明顯下降，但絕緣度不夠，並非是純電容性的量測，此結果可以與本研究之電

子式電容量測模組所量到的電容值變化進行比對。 

 

圖 4- 19蛋白固定於金電極之 LCR meter電容值與 D值量測結果。將金電極進

行 40 mM 24小時修飾，再藉由 0.4/0.1 mM的 EDC/NHS，將 1 mg/ml OVA蛋白
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固定於金電極 4小時。LCR meter在 0.1 M PBS（pH=7.0）溶液中進行量測，量

測頻率設定 1k Hz，設定內部偏壓為 0.5Ｖ。 

 

透過與圖 4-20 比較不同修飾體系的絕緣度差別，本實驗嘗試以碳電極結合

絕緣材料以及生化分析中的蛋白親和材料將蛋白固定於碳電極上，進行 LCR錶

的量測，可見在碳電極的體系中蛋白修飾後整體的電容值達到 pF的級別，D值

約為 0.02 可見在此體系絕緣層在電極批覆與 NC 吸附層薄膜製備後使整體達到

較高的絕緣度，。 

 

圖 4- 20不同蛋白固定於製備了硝化纖維素薄膜與絕緣層的碳電極的 LCR meter

電容值與 D值量測結果。LCR meter在 0.1 M PBS（pH=7.0）溶液中進行量測，

量測頻率設定 1k Hz，設定內部偏壓為 0.5Ｖ。 

 

在絕緣度上的比較可以藉由 LCR meter 量測比較金電極與碳電極體修飾體

系下的差別，除了可以從電容值看的出量級的差異外，在 D 值也看到碳電極的

修飾體系下近似於 0，代表在電子式電容量測模組的發展中此體系絕緣度較適

合作為辨識元件的發展，而隨著蛋白濃度提高 D 值變大標準差越大的情形似乎
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與後面章節所量到的電容結果相呼應。接下來，將進行本研究的重點關於電子

式電容感測模組的成果的論述。 
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4.3電容式 anti-BSA生物感測器 

4.3.1電容感測模組性能 

4.3.1.1界面厚度效應 

本實驗使用電子式電容感測器模組量測嘗試在以 SAM 做為絕緣層透過交

聯劑固定蛋白於金電極的電化學體系（章節 4.1）中進行量測，發現在第一個量

測模式（無串連 5 pF 電容元件）下超過量測範圍，在第二個量測模式（串連 5 

pF電容元件）皆近似模組短路之電容值，原因可在上個章節使用 LCR meter量

測電容值與 D值的結果的推測其絕緣度上的不足。 

在 SAM 絕緣層於金電極的體系中的改用單面膠作為絕緣層（在自製金電

極製作過程中不將單面膠進行切割），以稀式極濃的氧化鋁溶液進行沉降在單

面膠後，用電容量測模組Mode 1（無串連 5 pF）進行電容值的量測，可見圖 4-

21，兩種不同濃度的氧化鋁溶液沉降在界面上，具有相同電容值下降的趨勢。

以冷裱膜當作絕緣層，電容值在未串連 5pF的情況下電容值約為 13 pF，可觀察

相對低濃度的 Al2O3 (2500倍稀釋)在 4000秒後達到平衡，相對高濃度的 Al2O3 

(1000倍稀釋)在 3600秒達到平衡。 

從此結果可以直接觀察到電極間絕緣厚度的增加導致電容值的下降，在量

測得過程中因位觸碰到金電極使得原本接觸在絕緣層表面的氧化鋁離開表面而

造成的電容值上升，可以從動態的電容響應顯現感測器的靈敏度。 
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圖 4- 21 1000倍稀釋（藍色）2500倍稀釋（紅色） Al2O3溶液吸附於金電

極上之動態電容變化。在金電極體系中將不同濃度的氧化鋁溶液滴在 CD金電

極孔洞的單面膠上進行沉降以及動態電容值量測。 

 

4.3.1.2有無串聯電容之量測模式 

本研究所使用的類比轉數位模組具備兩種量測模式分別為模式一的 EXCA 

& CIN2（無串連5 pF電容元件）和模式二的 EXCB & CIN1（串連5 pF電容元

件），為了確立量測的電容值與實際電容值的關係與不同模式的感測性能，使

用固態電容作為假體（Dummy）直接連接電容量測模組進行電容值量測，結

果如圖4-22，模式一（圖中標示為Mode 1）的敏感度較高在1-20pF的電容範圍

內假體電容與實際電容線性斜率接近1，兩種模式雖然在假體電容在10 pF內與

測得電容皆為線性關係，雖然模式二（圖中標示為Mode 2）可以測量較廣的電

容範圍，可見兩者敏感度不同且可量測的電容範圍也不盡相同，因此為了達到

較好的感度，本研究選用模式一作為量測模式。在研究中，嘗試使用此模組模

式一對電化學體系中MUA修飾後的金電極進行量測，結果為超出量測範圍
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（out of detection range）而模式二進行量測時，則是約為4 pF（接近量測範圍

的上限），根據章節4.2.2 LCR 錶的量測結果，SAM修飾後的電容值為nF等級，

因此若能精進材料與方法或許有機會以模式二此架構進行感測器的發展。 

以上得出在整體絕緣度較小電容值若在20 pF內可以使用模式一進行量測，

敏感度較高，若修飾體系有一定絕緣度但電容值變化較大，或是整體電容值較

大情況下應選擇使用串連5 pF的模式二進行測量。 

 

圖 4- 22有無串連電容量測模式的檢測性能。以 1-100 pF固態電容作為假體直

接連接電容模組分別在模式一（黃色）、模式二（黑色）進行電容值的量測。 

4.3.2絕緣層與吸附層的建構與特性 

4.3.2.1 AR絕緣層與 NC吸附層的製備條件 

在將AR /NC製備上由於皆為液體狀，且溶劑為揮發性液體，所以在濃度及

體積上會影響形成的膜厚，至製備過程中將絕緣噴漆噴進微量離心管搜丙烯酸

樹脂（AR）使溶劑揮發一段時間，避免製作出薄膜厚度的不穩定性，圖4-23可

以觀察溶劑揮發時間、液體體積與電容值穩定度的關係，在離心管存放15分鐘，

以此為基礎，體積為0.9 𝜇l所形成的絕緣層較穩定，整體電容值為5 pF，因此而
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在AR/NC製備參數上的選擇為將AR 噴進微量離心管靜置15分鐘後以0.9 𝜇l 滴在

但電極上形成絕緣層。經多次的實驗收集數據並分析以絕緣層參數固定後同樣

將0.9 𝜇l的NC溶液滴在絕緣層上披覆的電容值變化，圖4-24 中NC 膜製作好後的

電容值變化倍率大多為-0.05～0.1之間（黃色區塊），以此作為評斷NC薄膜是

否良好的標準，良率為92%（N= 5, n>10），可以作為日後製程上的品管依據。 

 

圖 4- 23 AR絕緣層電容值與溶劑揮發時間（a）披覆量（b）關係圖。（a）蒐集 

AR於離心管中存放不同時間，取1 𝜇l體積滴於碳電極工作區域形成絕緣膜（b）

AR於離心管中存放15分鐘後，取不同體積滴於碳電極工作區域後自然烘後碳電

極連接量測模組進行電容值量測。 
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圖 4- 24 AR絕緣層為基準製備NC吸附層薄膜的電容值變化。將 AR至於離心管

中存放15分鐘，取0.9 l體積於碳電極工作區域後形成薄膜，進行電容值量測

與變化倍率計算。 

 

4.3.2.2 AR絕緣層 NC吸附層的型態尺寸 

在碳電極的 AR 絕緣層與 NC 吸附層製備完後，經由雷射顯微鏡分析表面

特徵，觀察 AR/NC在碳電極上披覆的物理特徵與是否將電極間凹槽處量測區域

覆蓋，以圖 4-25 數據首先可以觀察到（a）碳膠表面的粗糙度高，隨著 AR/NC

製備完後表面的粗糙度下降，此論述可以從原始數據表 4-3 中不同條件下在凹

槽處 PET 到碳膠電極的數值與標準差得到資訊，分別比較 AR/NC 批覆後的數

據中，以 PET 的膜為基準作為最高點計算凹槽處基板（substrate）與碳膠

（Carbon）跟最高點的高度差，可以得出：碳膠電厚度約為 16.48±7.7 𝜇m，AR

在碳膠上為 1.35 𝜇m在基板上為 2.05 𝜇m，而 NC在碳膠上為 3.67 𝜇m在基板上

為 2.44 𝜇m。以圖 4-26中的（a）碳電極 3D表面輪廓影像可以看到碳膠兩者之
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間的實際情況，以計算後的數據建構出 AR/NC的尺寸模型，在此實驗後確定兩

個碳電極之間的凹槽並未完全填平還保有電極間的最敏感的區域。 

 

圖 4- 25雷射顯微鏡量測碳膠與基板到 PET之距離。數據中選擇第 0到 100比

數據與第 600到 1000筆數據進行相減計算平均值相減後得到（a）未修飾碳電

極（b）AR絕緣層批覆碳電極（c）AR絕緣層與 NC吸附層批覆碳電極表層

PET到凹槽中碳膠與白色基板的距離。 

 

表 4- 3碳膠與基材和 PET之相對高度原始數據（n=4） 

 

圖 4- 26雷射顯微鏡表面 3D輪廓分析（a）絕緣層與吸附層結構示意圖（b）。

將未製備 AR/NC的 碳電極進行以雷射顯微鏡（VK9510）進行表面 3D掃描表

面輪廓（ａ）製備好 AR絕緣層與 NC吸附層的碳電極分別進行 2D掃描分析相

對高低差繪製出（b）。 
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4.3.2.3硝化纖維素與幾丁聚醣吸附層的蛋白吸附效果 

為了確認在製備好絕緣層的電極感測界面上，蛋白是否透過吸附在硝化纖

維素薄膜、幾丁聚醣吸附層上間接固定在生物辨識元件，以 BCA試劑驗證硝化

纖維素薄膜、幾丁聚醣吸附層對於蛋白吸附的有效性，如圖 4- 27圖中左側可見

0.05、100 mg/ml的 BSA在硝化纖維素薄膜上吸附的效果，右側可見 0.05、100 

mg/ml的 BSA在幾丁聚醣上吸附的效果，BCA試劑與蛋白反應會有顏色的變化

由淡綠色轉變為紫色，紫色越明顯代表蛋白濃度越高，可見由紅色框框中有蛋

白吸附與無蛋白吸附（Control）比較後，確認此兩種材料確實能將蛋白固定在

感測界面上。 

 

圖 4-27 BSA吸附於 NC、Chitosan吸附層的 BCA assay反應結果。將製備好 NC

和 Chitosan薄膜的碳電極後浸泡於 0.05、100 ml/mg 蛋白溶液後以 PBS清洗，

再將 BCA混合試劑滴在電極區進行反應，反應後直接在自然光下進行照射。 

 

本實驗為了要了解蛋白與 Chitosan 在製備上得參數，先比較不同絕緣厚度

下不同體積得幾丁聚醣製備與蛋白吸附後的電容變化可以從圖 4-28 中觀察，在

絕緣層越薄（above 7pF）的清況下 chitosan 在絕緣層上形成薄膜的電容變化為

負，當絕緣層越厚 Chitosan（below 5pF）在絕緣層上形成薄膜的電容變化為正，
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再將製備好 chitosan/AR 的碳電極泡在 BSA 中進行結合，蛋白結合後的電容變

化為虛線部分可以看到當 AR越薄電容變化幅度較大。 

 

圖 4- 28不同批覆量的 Chitosan（實線）與蛋白吸附（虛線）在不同厚度的 AR

絕緣層的電容變化倍率。將度同體積 AR 滴於碳電極工作區域（此時色保護膜

未撕除所以不會影響其他區域），絕緣層形成後進行電容值量測，依電容值分

類，進行不同體積的幾丁聚醣吸附層製備，最後浸泡至蛋白溶液中進行吸附。 

 

為了更深入考量了解兩種材料在不同環境下的適用性，接下來進行不同環

境下的結合效果測試，例如：酸鹼環境，許多研究指出幾丁聚醣為對環境酸鹼

敏感度高的材料，因此也有許多藉由調節酸鹼度來控制幾丁聚醣的應用，在文

獻中 Buckhout-White 等人的研究中以微流道電沉積法將幾丁聚醣製備在電極表

層形成一層薄膜，透過 pH對幾丁聚醣結構的調控使得在大於幾丁聚醣本身 pKa

的大小時，圖 4-29 可見，使結構改變形成更堅硬的膜以增加薄膜製備的品質。

在本實驗中直接將幾丁聚醣用滴落（Drop coating）方式在柱狀金電極上形成薄

膜後，浸泡在不同酸鹼溶液中，接者使用 EIS 量測觀察幾丁聚醣薄膜阻抗的變
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化，如圖 4-30 所示，可以看到隨著 pH 值上升阻抗有變大的趨勢，可見在鹼性

的行況下確實能夠讓幾丁聚醣薄膜結構變得緊密。 

 

 
圖 4- 29 Chitosan在不同 pH下的物化性質，圖片取自(Buckhout-White et al., 

2009) 

 

圖 4- 30幾丁聚醣披覆的金電極在不同酸鹼度之 EIS 奈氏圖。將 Chitosan滴於柱

狀金電極形成薄膜後，浸泡至不同 pH之 PBS 半小時，使用 EIS 分析阻抗大小。

EIS於 10 mM K₄(Fe(CN)₆)/K3(Fe(CN)6)溶液中量測，偏壓設定為 0.23V（vs. 

Ag/AgCl），量測頻率為 10k-0.1k Hz。 
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Chitosan作為吸附層應用在感測器中具有應用的潛力一部分歸因於 pH對其

具有調節性的優勢(Kim et al., 2015)，Chitosan 為帶正電的聚合物，在中性的情

況下 Chitosan 的結構更偏向非水溶性物質，且加上鹼性環境中蛋白多帶負電的

情況下，本實驗原先推測在中性的環境中能與 Chitosan 有不錯的結合效果，但

在研究過程中 Chitosan 於酸性環境中進行蛋白吸附的的電容值變化倍率較高，

且在中性環境下進行不同濃度蛋白吸附的電容變化結果並無規律性，在不同酸

鹼環境下的變化較不穩定，考量到現實當中的使用情境（一般檢驗檢體的酸鹼

環境）加上實驗結果顯示硝化纖維素具有較好的適用性，因此並沒有將

Chitosan 做為吸附層進行後續的實驗，在下一章會 NC作為吸附層接續說明。 

4.3.3硝化纖維素膜吸附層性能 

4.3.3.1硝化纖維素吸附層的蛋白吸附效果 

在感測器中，蛋白固定於不同材料上的親和能力是許多物化作用所形成的

結過，包括：靜電力、疏水性、凡德瓦力、氫鍵等，其中在生物分析材料表面

例如：硝化纖維素薄膜（Nitrocellulose, NC）與聚偏二氟乙烯（Polyvinylidene 

difluoride, PVDF）影響蛋白是否吸附於表面的主要原因為親疏水性與界面電性，

而硝化纖維素更是市售快篩劑產品中作為與生物標記分子結合的主要材料。本

研究期望針對疾病相關蛋白行分子或抗體進行檢測，因此考慮到是受檢測產品

以及生化分析工具中對NC使用的普及性，本研究將市售的液態NC作為蛋白親

和材料。 

考慮到本實驗所使用之材料為液態且溶劑為amyl acetate，想要了解本研究

NC/AR製備的碳電極在不同pH環境中的進行BSA蛋白吸附的效果，如圖4-31可

以看到在中性環境中進行BSA蛋白的吸附後以在PBS（pH=7）中量測電容值的

變化倍率與不同濃度的蛋白質在吸附後具有單調性的變化。推測在酸性的環境

下低濃度蛋白質透過電性吸附與硝化纖維素薄膜結合效果好，電容變化倍率較

高，但隨著蛋白濃度提高，蛋白間距離變短產生分子之間電性斥力，因此結合
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效果變差，在鹼性情況下蛋白與硝化纖維素薄膜單純以疏水性吸附力，導致結

合效果最差。 

在一些文獻中研究了以靜電仿絲生成具有不同孔洞大小的硝化纖維素薄膜

探討其蛋白吸附能力，表示了此材料在蛋白固定化的成熟性，Low等人研究了

在不同的酸鹼環境下蛋白與硝化纖維素薄膜的界面吸附特性，以BSA等電點為

考量，由於在不同酸鹼環境下的硝化纖維素薄膜以流動電位量測界面電性呈現

皆為負電，因此在酸性的環境下主要是以電性吸附為主導，但同時蛋白與蛋白

間卻存在電性斥力，考慮到蛋白帶電性、界面電性與界面疏水性之巨觀影響， 

以實際的實驗結果驗證BSA蛋白在電中性環境下對於疏水性材料具有最佳吸附

能力 (Low et al., 2013)。 

 

 

圖 4- 31不同酸鹼環境下的蛋白於 NC披覆層的吸附效果。製備完 AR/NC的碳

電極泡入酸鹼環境下的且不同濃度的蛋白溶液進行浸置三小時，以 PBS清洗後

在 pH=7中性環境中量測電容變化。 
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在中性下環境下進行更多不同濃度蛋白吸附的電容變化與生化實驗分析結

果如圖4-32，隨著蛋白濃度提高電容變化倍率越大此結果可與章節4.2.2的圖4-

19對照，不論透過電容量測模組或是LCR錶的電容變化與濃度趨勢一致，利用

BCA assay 進行蛋白染色作為蛋白吸附後的生化驗證，可以看到圖中碳電極片

在自然光的拍攝下，前面工作區域由原本青綠色，當試劑遇蛋白分子中銅離子

轉變為紫色的實際情況，驗證了抗原固定化的效果。 

 

圖 4- 32 NC披覆層的電容值變化率與蛋白吸附濃度關係圖。將製備好NC/AR的

碳電極浸泡在不同濃度的蛋白溶液中進行吸附3小時，以PBS清洗進行電容量測，

量測完後將BCA反應試劑100 𝜇l滴於電極前端（工作區域）於37度環境加熱30

分鐘。 

 

硝化纖維素（NC）在生化分析工具中作為蛋白親和材料上的發展相當成熟，

卻極少使用在感測器的領域中。文獻中雖以蛋白在等電點時與NC效果最佳，但

考量到文獻中製備NC薄膜的方式與本實驗的差異性，在本實驗中蛋白吸附於

NC在不同酸鹼環境下的結果結果以中性環境吸附效果最佳剛好與一般檢體酸鹼
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環境下符合，因此，本研究選擇以NC作為生物辨識元件中的蛋白吸附層材料，

在一般中性環境下進行蛋白的固定化。 

4.3.3.2 BSA吸附於硝化纖維素膜之動態響應 

在抗原固定階段，以電容動態變化觀測蛋白吸附於NC薄膜的過程，分別將

披覆NC/AR的碳電極浸泡至蛋白溶液與單純PBS溶液進行2000秒內的電容動態

量測，結果如圖 4-33 發現單純PBS（BSA濃度為0）在量測過程中電容值上升，

而在蛋白溶液中電容值同樣上升，但上升幅度較小。訊號變化斜率與濃度關係

如圖 4-34所示，隨著蛋白濃度提高斜率越小，推測白吸附越多電極上造成厚度

變厚同時阻絕電子累積表面之效應以致電容上升幅度變小所致，且2000秒內與

1000秒內有相同效果。在表 4-4為斜率與蛋白濃度的原始統計數據，斜率與蛋白

質濃度成反比，比較2000秒與1000秒的RSD值，可見2000秒的RSD值較小，推

測其比1000秒具有較高的參考價值。 

 

圖 4- 33蛋白吸附的動態電容響應。將製備 AR絕緣層/NC吸附層的碳電極泡進

濃度為 0.1-100 mg/ml的蛋白溶液（實線）與 PBS（圓圈）進行動態電容值量測。 
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圖 4- 34不同蛋白濃度動態吸附的斜率比較。將動態電容量測的電容結果Ｘ軸曲

log後的不同濃度下的斜率統計。 

 

 

表 4- 4動態量測的斜率數據統計 

 

2000 sec 

BSA Con. (mg/ml) Mean SD RSD N 

0 0.043837 0.012823 29.25165 3 

0.1 0.031645 0.020513 64.82156 4 

1 0.032517 0.013631 41.91914 3 

10 0.018591 0.010917 58.72408 3 

100 0.011489 0.005509 47.95227 3 

1000 sec 

BSA Con. (mg/ml) Mean SD RSD N 

0 0.059797 0.018406 30.7808 3 

0.1 0.028613 0.02312 80.80298 4 

1 0.01538 0.008197 53.29765 3 

10 0.023687 0.007603 32.0976 3 

100 0.011759 0.008652 73.57705 3 
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4.3.3.3 蛋白與界面活性劑於 NC吸附層界面之作用 

在前兩節可見蛋白吸附於電極級以終點量測得結果與動態吸附於電極的即

時動態量測結果，欲想要更加的確信蛋白吸附於電極電容增加的現象，本實驗

嘗試以界面活性劑將蛋白脫離電極表面進行電容值得量測，預期得到電容值有

負向減少的現象。 

界面活性劑分子通常吸附在兩相之間像是空氣和水、油和水以及感測電極

和溶液等之間的界面上，除了常見民生需用品中得洗滌劑，在研究當中也有文

獻指出界面活性劑在電極上的吸附會電化學感測界面上的修飾物結構增加反應

效率(Fendler et al., 2006)，是與分子作用下的增益結果。根據其他學者研究表明

蛋白質與 Tween20 在界面震盪時會產生泡沫，且在一定的比例下通過靜電和疏

水性作用產生更穩定泡沫膜(Zhang et al., 2013)。 

為了瞭解是否可以將蛋白自 NC 薄膜上清洗下來，將已吸附與未吸附蛋白

的 NC/AR披覆電極浸泡於 0.5% Tween 20界面活性劑反覆進行震盪及 PBS清洗，

在 200 秒、300 秒、500 秒後進行電容值量測電容響應如圖 4-35 所示，有吸附

（藍、綠）與未吸附（黑、黃）的組別，以 PBS清洗後在 T20溶液中震盪以並

動態量測都有電容值增加的現象而考量到界面活性劑會吸附於電界面上是經過

證實的，在實驗室的其他研究中同也有針對界面活性劑吸附於拋棄式碳電極的

研究(Cheng et al., 2023)，若沒有有效的清除界面活性劑在表面的殘留，推測除

了蛋白吸附後會造成電容值上升，界面活性劑在界面上的吸附作用同樣會造成

界面的電容值增加。因此推測在這樣的清洗動作下或者清洗的試劑與方法並未

有效的將蛋白清洗下來，需要再了解介面活性劑在分子清洗上的運用與相關資

訊。 

 

 

 



doi:10.6342/NTU202301818

 

  68 

 

圖 4- 35 有無蛋白吸附之 NC披覆電極界面於 T20溶液的電容量測。將吸附與未

吸附蛋白的 NC/AR披覆碳電極先測量電容起始值，200秒、300秒、500秒時將

以 PBS清洗並浸泡在 T20中震盪 20秒再接續進行電容量測。 

 

生化分析工具中的蛋白洗滌劑緩衝溶液有界面活性劑成分，像是 Tween 系

列的界面活性劑，在西方墨點法 western blot、DAPI 染色法程序中主要以

Tween 20為主，參考其使用的濃度大多為 0.05％至 0.5％（v / v）且須搭配足量

的緩衝溶液清洗。改良原先的清洗方法認為是否以足量的緩衝溶液是清洗的關

鍵，本實驗將不同濃度蛋白吸附於製備好 NC/AR的碳電極，以 PBS清洗和 T20

與 PBS清洗兩種不同清洗方式的比較，可以觀察圖 4-36，在 300、600、900秒

進行兩種不同方式的清洗量測並計算電容值變化量，蛋白濃度越大的組別中以

單純 PBS 清洗的黑色線條可以看出電容值微微上升的趨勢，對照藍色線條以Ｔ

20先沖洗再加上 PBS清洗後電容值明顯下降，在蛋白濃度較低的組別中兩種方

法有相同趨勢，差別在界面上的蛋白在相對稀少的情況下，較難看出蛋白脫離
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界面後的電容變化。結合前一張圖的結果表示單純以 T20 溶液清洗不具有清洗

效果而必須要搭配足量的 PBS才具有沖洗效果。 

 

圖 4- 36不同濃度的蛋白吸附於碳電極後進行界面活性劑與 PBS之清洗。將製

備好 NC/AR的 SPCE泡進不同濃度蛋白進行吸附，吸附後在 300、600、900秒

進行 PBS溶液（黑色）清洗以及 Tween 20和三次 PBS溶液（藍色）清洗，過

程中以量測電容並計算電容值變化量。 

 

由章節 4.3.3.1的結果確認 BSA確實能吸附於製備好 NC/AR的碳電極上，

且電容值的變化被率為增加，在此章節以界面活性劑清洗感測界面上吸附的蛋

白可見變容變化是下降的，更加證實蛋白吸附與脫離的現象與電容變化具有具

有一致性。 
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4.3.4 Anti-BSA感測器的製備與性能測定 

為了進一步了解何種濃度的蛋白吸附於所發展的感測器感測界面製備上具

有最大之 Anti-BSA抗體專一性結合效益，將固定濃度的抗體與不同抗原吸附於

NC/AR 製備的碳電極進行電容量測。依照圖 4-37 不同濃度的 BSA 與同濃度的

anti-BSA 結合的電容值變化上，大致上變化倍率皆是負的，濃度為 10-100 

mg/ml 的 BSA 接上抗體後ㄧ變化更為明顯（n>3），但可以發現濃度為 50 和

100 mg/ml的 BSA與抗體結合後變化差異大，因此選擇蛋白濃度為 10 mg/ml進

行抗原製備的濃度參數。 

 

圖 4- 37 25 𝜇g/ml Anti-BSA 與不同濃度 BSA結合效果。將製備好 NC與絕緣層

的碳電極泡進不同濃度的的蛋白溶液進行吸附，然後量測的電容值作為初始電

容值再將 25 𝜇g/ml的 Anti-BSA滴在電極反應區，一小時後用 PBS清洗最後進

行電容值的量測計算電容變化量。 
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以蛋白濃度為 10 mg/ml吸附於 NC/AR製備之碳電極後於反應區滴上 0.125 

- 2.5 𝜇g/ml 的 Anti-BSA抗體與 TNF-a抗體進行專一性結合測試一小時後量測電

容進行變化倍率計算，如圖 4-38，在 Anti-BSA的結果中電容變化倍率隨著濃度

增加呈現負向關係，而大於 2.5 𝜇g/ml 電容值變化變得趨緩達到飽和狀態，在

Anti-TNF-a 的結果中電容值並沒有隨著濃度具單調性變化，所以推測本研究對

於 Anti-BSA抗體的感測具有選擇性與專一性。 

 

 

圖 4- 38 10 mg/ml BSA對不同濃度的 Anti-BSA的吸附結果。將製備好 NC與絕

緣層的碳電極泡進濃度 10 mg/ml的蛋白溶液進行吸附，然後量測的電容值作為

初始電容值再將不同濃度的 Anti-BSA滴在電極反應區，一小時後用 PBS清洗

最後進行電容值的量測計算電容變化量。 

 

 除了以電容值得變化倍率觀測抗體結合效果，本研究同時經由 ECL 冷光呈

色實驗驗證抗體的結合效果，圖 4- 39可見隨著圖中標示的抗體濃度增加，冷光

造影結果所呈現的顏色變化越明顯，也能再次的以生化的分析方式證明 Anti-
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BSA 抗體確實能夠與此體系中 NC/AR 製備的碳電極和結合，達到本研究中的

電子式電容感測模組進行抗體感測的最終目的。 

 

圖 4- 39不同濃度抗體與 10 mg/ml BSA結合後的 ECL呈色分析。將製備好 NC

與絕緣層的碳電極泡進濃度 10 mg/ml的蛋白溶液進行吸附，然後量測的電容值

作為初始電容值再將不同濃度的 Anti-BSA滴在電極反應區，一小時後用 PBS

清洗最後將二抗滴在結合區再淋上 ECL混合試劑進行冷光造影。 

 

  

（a） （b）
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第五章 結論與未來展望 

電化學感測體系下以自組裝單層作為穩定的絕緣層的同時也需要考慮到感

測的敏感度，自組裝單層的碳鏈越長阻抗越大，若要形成緻密且穩定的絕緣層，

其排列所需的時間越長，同時，過大的阻抗在電化學體系中難以單純透過 EIS

中法拉第程序來以等效電路模擬出電子轉移阻抗的大小達到定量的目的。由此

了解到電化學體系中的不同，感測工具也有不一樣的適用性，在長練的MUA

作為 SAM的修飾體系中阻抗過大無法以典型的 Nyquist Plot 圖分析段子轉移阻

抗大小，作為蛋白定量的工具，此時，或許以 EIS衍伸的 ECS具有較高解析度

明顯觀察到蛋白分子透過交聯劑固定於 SAM單層分子的電容差別，但同樣並

未解決不同濃度蛋白定量上的問題。研究過程回歸以 EIS分析儀器所得到的電

學相關資訊以波德圖探討MPA和MUA兩種不同鍊長的單層分子作為 SAM的

修飾體系中，需要以不同頻率才能做為組抗與電容定量的參數，整體在阻抗較

小（MPA）情況下可在高頻區分析，而阻抗較大的情況下（MUA），只能在較

低頻區域分析其阻抗與電容大小。 

以 LCR 錶量測已自製金電極電化學修飾體系的電容及對應的 D值分析材

料 4小時以上長時間在金表面上可形成較穩定之單層分子，同時發現在 SAM於

金電極上不及樹脂於碳電極的絕緣效果，AR/NC製備的碳電極整體電容值約為

10 pF、D值約為 0.02，由電容值與 D值判斷碳電極的整體絕緣度相較於金電極

的電化學的修飾體系較適合本研究中的電子式電容量測模組的開發。在本研究

中電容感測模組達到了分子感測的目標，以常見的 BSA蛋白作為抗原，將其固

定在製備好 NC吸附層與 AR絕緣層之碳電極作為辨識元件，並與 Anti-BSA抗

體結合，透過分析抗原抗體的濃度與量測到電極界面的電容變化關係，不同濃

度在抗原固定於 NC/AR製備的碳電極階段，在最高蛋白濃度吸附下整體電容訊

號變化倍率提升了約 5倍（𝚫Capacitance/fold 值從 0.01%提升至 0.05%），針對

抗體進行結合後可以看到電容下降的現象與眾多文獻中電容感測的結果相符合
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(Garrote et a l, 2020; Berggren et al, 1997)，目前本研究發展之感測器對濃度為 0-

25 𝜇g/ml之 Anti-BSA具有分辨性，且透過同樣發法對其它抗體進行測試後發現

並無結合效果，已證實除了達到專一性的感測目的。在整體模組架構方面，我

們已經初步發展了生物辨識元件（碳電極）的製備和抗原固定化方法，同時以

電容的終點量測法和生化染色的方式確認了抗原抗體與界面結合的有效性。最

後，本研究的發展以較低成本且易於製備的方式進行，但在整體的感測的敏感

度上與終端使用上的步驟與實際應用上的問題等，還需進行考量和優化，期待

日後有機會能將其發展為市售的產品。 
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