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一、簡介

隨著人口爆炸性的成長，各種傳染疾病及慢性

疾病正威脅著人類的生命和財產，如登革熱、糖

尿病與心血管疾病等(1-3)。目前醫學上用以診斷及

治療的方式為使用酵素免疫分析法 (enzyme-linked 
immunosorbent assay，ELISA) 檢測人體內病原體
之去氧核醣核酸 (deoxyribonucleic acid, DNA) 或蛋
白質。而用於檢測 DNA 與蛋白質之技術絕大多數
會使用試劑去顯色用以判讀檢測物之濃度，如螢

光標記，酵素標記或放射化學物質等(4)。而透過這

「標記」的過程，不同濃度的抗原溶液會有對應

的抗體鍵結數，這些抗體會與標記物 (如酵素) 鍵
結。透過此層鍵結，此儀器會發出單波長特定數目

的光來進行樣本的穿透，其中標記物之反應稱之為

放大反應，因此標記物的數量會直接影響光的穿透

率，所以不同濃度的溶液會有不同的穿透率，造成

不同的吸光值，透過此光學特性先進行曲線校正，

之後再利用回歸曲線找出未知溶液的濃度，來判讀

是否有疾病感染的發生。

縱使這些檢測技術具有高靈敏度和低檢測濃度

之優點，但其方法都免不了需昂貴的試劑和複雜的
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操作程序導致無法即時獲得資訊；此外，這些檢測

方式都需要專業訓練人士代為操作，也很難與其他

功能模組做整合(5)。標記的過程還可能會影響被標

記物蛋白和抗原受體間的鍵結效率。因此，開發不

需要標記且仍具有敏感，可靠和高通量並可以區分

特定的生物分子之技術是非常有意義的。這將顯著

減少處理樣品 (如顯色、二次鍵結等) 所需的時間
和成本，並免除待檢測分子的製備和修飾等相關步

驟。 與其他方法相比，即時、低成本且能同時快
速檢測多個標的物之免標記分子生物感測器具有成

為臨床診斷工具之巨大潛力(6)。

目前眾多免標記的感測方法，如表面電漿共

振 (surface plasmon resonance, SPR)(7)、石英壓電

晶體微天平 (quartz crystal microbalance, QCM)(8)、

electrochemical impedance spectroscopy (EIS)(9)，和

半導體場效元件 (fi eld-effect device, FED) 等，相關
研究仍如雨後春筍般不停地發展。其中，傳統利用

光學系統進行檢測的技術，如表面電漿共振的方

法，因為較難以與其他介面模組或樣品前處理系

統整合，使得它們在重點照護 (point-of-care) 的發
展上難度較高。相比之下，半導體場效元件 FED

能採用互補式金屬氧化物半導體 (complementary 
metal-oxide-semiconductor, CMOS) 製程技術，使其
得以與其他電子資訊處理功能模組 (如藍芽傳輸系
統) 整合在單一晶片上(10)，還能與樣品前處理 (稀
釋和過濾血球) 的微流道系統在印刷電路板上做結
合(11)。 而這些優點使得 FED 提供早期診斷與重點
照護一個有潛力的平台，以期達到早期發現進而治

療疾病與降低醫療成本之目的。 

二、半導體場效感測元件之發展與分類

半導體場效感測元件的發展和現今半導體

工業息息相關，科學家 P. Bergveld 於 1970 年提
出了離子感測場效應電晶體 (ion-sensitive field-
effect transistor, ISFET) 之概念(12)，由圖 1 所示
ISFET和金屬氧化物半導體場效電晶體  (metal-
oxide-semiconductor fi eld-effect transistor, MOSFET) 
之結構極為相似，利用參考電極和電解液取代 
MOSFET 中之金屬閘極的部分。而為了能夠降低
環境雜訊的干擾和量測環境對感測元件的影響，

延伸式閘極場效應電晶體 (extended gate fi eld-effect 
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圖 1. 半導體場效感測元件之發展。
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transistor, EGFET) 就此應運而生；利用一簡單的感
測電極和電晶體做結合，可使感測元件和量測環境

做區隔，除了能有效降低來自量測環境的各種影響

外，還有對光不靈敏，相對簡單的隔離與封裝和

閘極感測電極可撓曲等優點(13, 14)。而在 1990 年代
為了追求簡化製成步驟和一「平坦」的感測膜陣

列用以觀察離子濃度之梯度分布和細胞活動，電

容式感測器 (capacitive sensors) 和光定址電位感測
器 (light-addressable potentiometric sensors, LAPS)(15, 

16)。而 LAPS 是透過光束之照射半導體表面的部分
產生電子電洞對，並量測光電流的變化來觀測離子

濃度的變化。往後許多感測器之結構、閘極絕緣層

的探討、感測薄膜和製程技術的演進等，都使得感

測器之效能有顯著地提升。C. M. Lieber 於 2001 年
提出了矽奈米線 (silicon nanowires, SiNW) 之元件
後(17)，使得感測極限之濃度往更低濃度去突破；

隨著半導體製程之進步，追求更加細長之寬長比下 
(W/L ratio) 和更好的閘極對通道控制能力，如鰭式
場效電晶體 (fi n fi eld-effect transistor, FINFET) ，再

加上 2D 材料如石墨烯 (graphene) 的發現，使得感
測元件的性能又再次的提升。

相關半導體場效生物分子檢測元件，可依其元

件操作模式的不同，可以主要分為四大類：離子感

測場效應電晶體、矽奈米線、電容式感測器和光定

址電位感測器。其感測器結構多為使用電解溶液 
(待測物端) 和參考電極去取代原來之金屬閘極，利
用電解液中之電場或表面電位去改變半導體內電荷

之分布以達到感測之目的。FED 能夠檢測在閘極
表面直接發生的電荷或在德拜長度 (Debye length, 
D) 中電荷的變化(18, 19)。在大多數情況下，待測物

其本身帶有電荷，如 DNA 分子是在其磷酸酯骨架
上具有負電荷的離子，在雜交的情況下，與其分子

的電荷有效地影響施加到閘極表面的電荷。 這現
象導致場效應感測器的操作特性的改變 (例如，電
容感測器的電容或平帶電壓；FET 的臨界電壓或
汲極電流，SiNW 的電導或 LAPS 的光電流) ，如
圖 2 所示。 
以圖 2(a) 為例，離子感測場效應電晶體之閘
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極電壓由參考電極所給予，而所施予的電壓會改變

電晶體源極和汲極之間通道內的載子數目，進而改

變電晶體通道內的汲極電流。圖 2(a) 之黑色 1 號
電壓電流曲線為元件最初始知之電訊號，在其感測

表面若有帶負電的感測標的物 (如 DNA、帶負電之
抗原) ，需要施加較多之電壓，汲極電流才會開始
有明顯之上升 (紅色 2 號之電壓電流曲線) ；反之
亦然，當離子感測場效應電晶體表面帶有正電之感

測標的物 (帶正電之抗原) ，即可在施加較小的電
壓值時，看到汲極電流之上升 (藍色 3 號之電壓電
流曲線) 。
由於矽奈米線之小尺度、高表面容積比和高靈

敏度之特性，常應用於檢測低濃度之標的物。以 P 
型矽奈米線為例，通過施加的閘極正電壓或通過結

合在感測表面上帶正電荷的生物分子，在通道中會

因此而產生電荷載子 (此情況下為電洞) ，進而造
成了矽奈米線之電導和電流降低。 在另一方面，
施加閘極負電壓或帶負電荷的生物分子的結合會引

起電洞的積累，進而增加矽奈米線的電導和電流。 
對於 N 型之矽奈米線之特性則和 P 型矽奈米線相
反。

電容式感測器為半導體場效感測元件中結構

最為簡單的種類，其角色對應於子感測場效應電

晶體的關係可類比成金屬氧化物半導體電容元件 
(MOS) 之於 MOSFET 的關係。由於少了源極和汲
極，在其製備步驟上可簡化許多步驟，在其初期基

礎研究上相對方便許多。其操作方式為從參考電極

施予一直流電壓使電容式感測器操作在工作點上，

再施予一交流電壓來測量其電容變化：如圖 2(c) 
所示，利用等效固定氧化物電荷會影響平帶電壓的

方式，去推算在感測器表面帶有少電荷，進而去反

推桿測標的物之濃度。

光定址電位感測器則是因為可以通過掃描光束

空間解析度去選擇特定之測量點，進而受到一定

程度的關注與發展。LAPS 和電容式感測器極為相
似，最大之不同為其須利用特定之光源 (發光二極
體或回射光) ，產生要作為傳感器信號測量的交替
光電流。其操作方式為在參考電極與矽基板之間

接上直流電壓，給其不同的電壓，讓矽半導體從

反轉區 (inversion region) 掃到積聚區 (accumulation 

region)，接著在元件的正面或背面用 LED 照射，
讓矽基板中產生電子電洞對，而未被複合的電子電

洞對將在空乏區 (depletion region) 分開，而產生光
電流。在反轉區，因為有空乏區的內建電場存在，

所以未複合的電子電洞對在此分離，而形成光電

流。而在積聚區並沒有內建電場，所以電子電洞對

都將完全被複合掉，此時的光電流為零。利用量測

光電流之變化，以判讀溶液中之待測物之資訊。

三、半導體場效感測元件之限制

由於 FED 所要偵測之電荷必須在德拜長度 (與
離子強度成反比) 之內，且周圍溶液中的離子會屏
蔽掉待測物本身的電荷 (如 DNA 分子的負電荷) 。
在僅含有 1，0.1，0.01 和 0.001 M 濃度的一價離子 
(例如 NaCl) 的電解液中，德拜長度分別約為 0.3，
1，3 和 10 nm。 德拜長度的這些值分別等於大約
1-，3-，9- 和 30-mer 探針 DNA 的長度。隨著電解
質的離子強度的增加，保留在電雙層內的 DNA 電
荷的數目是減少的，換句話說，能被 FED 量測到
的電荷會隨著電解質的離子強度的增加而減少。 
例如，在 D 約為 0.8 nm 的緩衝溶液 (其離子濃度
約為 150 mM) 中，大部分 DNA 電荷將都會在德
拜長度之外。 因此在使用化學分子固定 ssDNA 分
子時候，須注意其長度，否則 DNA 雜交所偵測到
之電荷變化會變得不如預期的大。 相反的，如果 
DNA 分子為平坦固定在表面時，則可以期待較高
的雜交信號。

而在蛋白質的檢測上，與 DNA 不同的是，
並非所有構成蛋白質的結構都帶有特定性質的電

荷。蛋白質之淨電荷是取決於其含有的帶電胺基酸 
(amino acid) 數量及其背景溶液的 pH 值，即等電點 
(isoelectric point value, pI value) 。當背景溶液 pH 
值大於等電點時，則蛋白質呈現負電之靜電荷；當

背景溶液 pH 值小於等電點時，則蛋白質呈現正電
之靜電荷。 每個胺基酸都各自具有不同的解離常
數，可以在緩衝溶液中離子化，一般而言，由帶正

電的精胺酸 (arginine) 、組胺酸 (histidine) 和賴氨
酸 (lysine) 以及帶負電荷的天門冬氨酸 (aspartate) 
和麩胺酸 (glutamate) 來共同決定蛋白質的電荷和
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電學性質(21)。溶液在一定 pH 值範圍內，蛋白質的
形成通常會同時包含正電荷和負電荷。 與 DNA 相
比，蛋白質的淨電荷是較小的。在離子濃度為 0.15 
M 的情況下，某些蛋白質的尺寸 (約 10－12 nm(22)) 
遠高於德拜長度 (D ~ 0.8 nm) 。 在這種情況下，
蛋白質電荷所在的位置將超出電雙層，並被小的

無機離子所屏蔽。 因此，只有在低離子強度溶液
(< 102－103 M) 下，才能使用 FED 來檢測。

此外，由於半導體場效感測元件只會感測到電

訊號之變化，其檢測結果容易被檢體中帶有相同電

荷之蛋白質或 DNA (干擾物) 所干擾。因此，標靶
生物分子抓取代測物之專一性變得非常的重要；在

量測的過程中也要避免帶有相同電荷之干擾物直接

貼附在感測元件表面，對量測結果造成影響，因此

如何利用其他結構或方式提高感測之專一性，並提

高信號與雜訊的比值都是目前科學家致力於提升半

導體場效感測元件於臨床應用實現的瓶頸。

四、近期半導體場效感測元件之發展

1. 結構上的發展
為了使得感測元件能檢測到更低濃的的待測標

的物和能有更好對抗雜訊與非理想效應的能力，科

學家致力於研究如何增加感測器表面之電荷對通道

電流操控之能力(23)。 基本上，感測器的檢測極限
與信噪比 (signal-to-noise ratio, SNR) 成反比。在元
件微縮的同時，低頻雜訊的的干擾卻與時俱增，

低頻雜訊又是感測器靈敏度提升的主要限制因素

(24)。 因此，提高感測器的檢測精準度需要改善其
信號強度或降低和過濾雜訊。而近來已有研究透

過電容耦合之方式使用雙閘極 FET 將信號作放大
(25)，也有些研究的實驗報告顯示了在使用雙閘極 
FED 對溶液 pH 值變化的感測度增加，並超過能斯
特限制 (Nernst limit，59 mV/ pH) 特性(26, 27)。

2. 修飾標靶分子方式的演進
除了在固定標靶生物分子上做不同化學物質

的測試與最佳化參數的研究外，有團隊開發了一

種有別於傳統全區域修飾 (all-area-modifi ed, AAM) 
之選擇性表面修飾 (selective surface modifi cation，
SSM) 的方法，並使要檢測之生物分子僅在 FED 上
和標靶生物分子做結合。 使用自下而上的方式製
備 FED，並用蒸氣式的化學連接分子 APTMS 進行
處理以進行 FED 的表面改植。 因此，化學連接分
子僅出現在通道表面。 這些 SSM 製備的 FED 顯
示高跨導 (transconductance) ，並在生物素／抗生
物素蛋白和多巴胺／苯基硼酸鹽的結合實驗中證明

了此方式具有更快的反應時間，顯著改善了靈敏性

和有效降低樣品的需求體積 (5 L)(28)。

而為了固定化標靶生物分子，也有研究團隊針

對 FED 表面上矽烷基接頭的自組裝單層結構 (self-
assembly-monolayer, SAM) 做改進。傳統之作法所
塗佈上之化學連接分子之方向性是隨機的，如圖 
4(a) 所示；未對齊的 SAM 單層分子末端將顯著降
低電荷極化並在分子鍵結的過程中造成干擾，使

得檢測變得不太敏感。為了改進這個問題，有研
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圖 3. (a) 使用全面修飾 (AAM) 或選擇性表面改性 (SSM) FED 之生物分子檢測示意圖。(b) 使用 SSM 
(紅色) 和AAM (藍色) FED 量測多巴胺脂之訊號大小比較圖(28) 。
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究團隊在 2013 提出了一種通過在將基板閘極 (bake 
gate) 電極接地的同時在晶片表面上約 1 mm 上的
金屬板上施加外部電壓來均化化學連接分子方向的

方法，如圖 4(b) 所示(29)。在該研究中，透過施加 
0.5 V 的電場 1 分鐘，然後關閉電場 30 秒為一個循
環的方式，在 30 個循環之後，其方向化之化學連
結分子之方向性可維持數小時甚至更久。再透過 
DNA 雜交實驗中，每個階段產生了電流電壓曲線
的平行偏移證實其方向化之 FED 與未處理的裝置
相比，可將量測之靈敏度提高 10 倍，並有效增強
的檢測能力和可靠性。

3. FED 元件於臨床診斷之應用
目前已以許多研究指出現今已可以使用經過

處理之人體檢體透過免標記之方式去檢測疾病之 
DNA 或蛋白質(30, 31)。然而對於定點照護 (point-
of-care) 與個人化醫學的實現上，仍有一段距離
有待克服，如檢體的前處理和 FED 之間的訊號穩
定性等等。而台大的實驗團隊目前已結合為流道

系統與 FED 的元件開發出了一個多功能微流體控
制平台(11)。全血在聚甲基丙烯酸甲酯 (polymethyl 
methacrylate, PMMA) 製成的微流體通道中處理
後，糖化血紅蛋白和血紅蛋白即可在平台上之 
CMOS 矽晶片同時進行測量。在這個平台上，只
需要輸血量 5 L 和 15 分鐘進行測試。其樣品需求
量減少了 300 倍，並成功實現於即時糖尿病的監

測，如圖 5 所示(11)。

另一方面，FED 的複合 (multiplex) 檢測測能
力也是被認為是其優點之一，但是只有少數研究

開發大型可同時進行平行監測應用的平台。而台灣

積體電路製造股份有限公司 (Taiwan Semiconductor 
Manufacturing Company, TSMC) 近期已利用 0.18 
微米製程技術完成一大小只有 7  7 mm2 之 1024 
 1024 陣列感測器平台。其平台可以在 90 秒內獲
取所有 FED 汲極電流，並利用雙閘極操作達到 84  
mV/pH 之感測度。利用大量的感測器和高速率的
數據採集能夠實現濾波和降噪技術，以提高可靠度

和靈敏度(32)。其平台也證明了利用半導體場效感

測器能實現一種小型化，便宜且大量多工運作的工

具；除了用於無標記檢測反應外，也可用於細胞粘

附和代謝研究(33)。

最後利用 FED 的檢測晶片中，仍然存在許多
基本和技術限制和問題有待克服。如先前所提及，

由於半導體場效感測元件只會感測到電訊號之變

化，其檢測結果容易被檢體中帶有相同電荷之干擾

物干擾。並且在臨床醫學上，由於生物分子在真實

的生物樣品中的非特異性結合而產生之誤信號，；

或者在複雜液體中檢測未標記之生物標的物；抑或

考慮要如何消除干擾物對於感測元件所造成之雜訊

甚至是誤訊號等，因此持續在各領域如電化學、遺

傳學、分子物理學和數據處理等持續發展和並研究

其正確的理論模型仍是不可或缺的。
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