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Περίληψη εργασίας
Στην εργασία αυτή παρουσιάζονται διάφορα συστήματα συνεχούς παρακολούθησης αναλυτών του αίματος όπως η γλυκόζη ,το άλας γαλακτικού οξέος και άλλοι.Με τη βοήθεια της σύγχρονης τεχνολογίας συγκράτησης/ ανάσχεσης μελετάται η συμπεριφορά και η απόκριση αισθητήρων που βασίζονται σε ένα μικρό-τσιπ το οποίο περιέχει τους αισθητήρες και τοποθετείται υποδόρια με ειδικό ανιχνευτή. Επιπλέον εξετάζεται η διαδικασία βαθμονόμησης των αισθητήρων με διάφορα ρυθμιστικά διαλύματα. Το είδος και η συμπεριφορά των ηλεκτροδίων παίζει πρωτεύοντα ρόλο στην απόκριση ενός συστήματος . Επίσης ερευνάται η κατανάλωση αναλύτη καθώς ,όπως καταλαβαίνουμε ,δεν πρέπει να ξεπερνά κάποιο όριο αφού δεν είναι δυνατή η χρήση και επεξεργασία μεγάλων ποσοτήτων αίματος. Αυτό το μειονέκτημα αντισταθμίζεται με τους αισθητήρες lab-on-the-chip  με τους οποίους η επεξεργασία και η αποστολή σημάτων γίνεται εξολοκλήρου μέσα στο σώμα του υποκείμενου ,άμεσα, δηλαδή στη ροή του αίματος η έμμεσα ,δηλαδή με τη μέτρηση της ενδιάμεσης συγκέντρωσης αναλύτη κάτω από το δέρμα. Ειδικότερα, δίνεται σημασία στο φαινόμενο cross-talking μεταξύ των αισθητήρων ,όταν σε ένα τσιπ ενσωματώνονται πολλοί αισθητήρες με στόχο τη μέτρηση περισσότερων αναλυτών. Επισημαίνεται ότι σε μερικές περιπτώσεις η κατανάλωση του ενός αισθητήρα επηρεάζει την απόκριση ενός άλλου και  πρέπει να αναπτυχθούν κατάλληλες μέθοδοι που θα αποκλείουν την εμφάνιση του φαινομένου ή θα το ελαχιστοποιούν .Παρατηρούμε ότι όταν ο αναλύτης περνά από το λεγόμενο κελί ροής με χαμηλό ρυθμό ,η απόκριση του αισθητήρα είναι πολύ γρηγορότερη και ακριβέστερη .Ιδιαίτερη σημασία  δίνεται στην ,όσο το δυνατό μακροπρόθεσμη χρήση ,τέτοιων ενζυμικών αισθητήρων in vivo ώστε να επιτευχθεί καλός έλεγχος της γλυκόζης διαβητικών και να βρεθεί ,έτσι η βέλτιστη χορήγηση ινσουλίνης . Μέσα στο τσιπ αισθητήρα τοποθετείται ένας ανιχνευτής μικροδιάλυσης και με αυτό τον τρόπο βρίσκεται η συγκέντρωση αναλύτη. Η μικρό-τεχνολογία  έχει να προσφέρει πολλά στον τομέα αυτό της βιοιατρικής  και η ποιότητα ζωής των διαβητικών μπορεί να γίνει πολύ καλύτερη με τη βοήθεια τέτοιων μηχανημάτων.
Περίληψη εργασίας (Αγγλικά)

In this work are presented various systems of continuous on-line monitoring of analytes of blood like  glucose, lactate and other. With the help of modern technology of withholding /interception are studied the behavior and the output  of sensors  based on a microchip which contains the sensors and is placed subcutaneously . Moreover here  is examined the process  of sensors with various buffer  solutions. The type and the behavior of electrodes is  very critical to  the output   systems. It is, also  searched the consumption of analyte , as we understand, it should not  exceed some limit because it is not possible the use and treatment of big quantities of blood. This disadvantage is compensated with the sensors lab-on-the-chip with which the treatment and the transmission of signals takes place  in the body , immediately, that is to say in the flow of blood and indirectly, that is to say by the measurement of intermediary concentration of analyte under the skin. More specifically, importance is given in the phenomenon  of cross-talking between the sensors, when in a chip are incorporated a lot of sensors amining at the measurement of more analytes. It is pointed out that in certain cases the  consumption of  one sensor influences the output of other and  therefore , suitable methods should be developed to  exclude or minimize the appearance of this phenomenon .When the analyte  passes through the  flow-cell  at low rate ,the output   is much faster and more precise. Particular importance is given in, as long as possible ,long-term use of such enzyme  sensors in vivo so that  good control of glucose could be  achieved for  diabetics ,and  thus we can find the  optimal issuing of insulin. In  the chip of sensor  a microdialysis  probe is placed  and    the concentration of analyte can be  estimated. Micro-technology  offers many  perspectives in this sector of biomedicine and the quality of life of diabetics  can become much better using such instruments.
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Σε πραγματικό χρόνο, μικροσύστημα ελέγχου [image: image7.png]


- άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης με χρήση  πολύ-ενζυμικών αισθητήρων .

Περίληψη 

Στη συνέχεια παρουσιάζεται ένα μικρογραφημένο, on-line , σύστημα ελέγχου για την ανίχνευση  [image: image8.png]


- άλατος γαλακτικού οξέος  και  γλυκόζης. Το σύστημα είναι βασισμένο σε  ένα  τσιπ πολύ-ενζυμικών  αισθητήρων πυριτίου με  κανάλια ροής που ενσωματώνονται στο τσιπ. Οι αισθητήρες κατασκευάστηκαν με  τεχνολογία συγκράτησης και βαθμονομήθηκαν  με τη βοήθεια   δοκιμαστικών διαλυμάτων . Η συμπεριφορά τους σε θέματα αντεγκλήσεων  ερευνήθηκε και βρέθηκε  να είναι σχεδόν αμελητέα. Το εύρος των γραμμικών μετρήσεων  των αισθητήρων γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  ήταν αρκετά μεγάλο για τις περισσότερες πρακτικές εφαρμογές. Ως αποτέλεσμα της μικρογράφησης η κατανάλωση αναλύτη θα μπορούσε να μειωθεί σε μερικά nmol min−1. Το σύστημα εξοπλίστηκε με έναν ανιχνευτή  μικροδιάλυσης   του  οποίου  η  αποκατάσταση ήταν 45% για  το άλας γαλακτικού οξέος και 37% για τη γλυκόζη ,σε  δοκιμαστικά  διαλύματα που χρησιμοποιείται   ρυθμός  ροής 3  μlit min −1  κατ’ελάχιστον Σε  χαμηλότερο ρυθμό  ροής 0,5 μlit min −1     επετεύχθη  αποκατάσταση  πάνω από 90%. Η μακροπρόθεσμη σταθερότητα του συστήματος ήταν αποδεκτή. Οι αρχικές μετρήσεις έχουν εκτελεσθεί επίσης in vitro χρησιμοποιώντας ανθρώπινο ορό αίματος. 

1. Εισαγωγή 

Στην  ιατρική απαιτείται συχνά η συνεχής παρακολούθηση  με on-line ανάλυση  ποικίλων χημικών ουσιών  . Μεταξύ αυτών, οι παράμετροι pH αίματος και pO 2  είναι οι σημαντικότερες. Αλλά υπάρχει μια αυξανόμενη ζήτηση για  απευθείας  ανάλυση  ηλεκτρολυτών του αίματος όπως  το  Κ +, το NA +, το Ca++   και των μεταβολιτών αίματος όπως τη γλυκόζη και την   [image: image9.png]


- λακτάση . Οι διαφορετικές παράμετροι πρέπει να μετρηθούν συγχρόνως και η κατανάλωση δείγματος ,π.χ. το αίμα του ασθενή, πρέπει να περιοριστεί στο ελάχιστο. Επομένως, τα μικροσυστήματα με ενσωματωμένους μικρό αισθητήρες είναι  τα πλέον επιθυμητά. Χρησιμοποιώντας  τεχνικές micro fabrication η μείωση του απαραίτητου όγκου δειγμάτων και της ικανότητας να εκτελεσθεί η ανάλυση πολλών συστατικών μπορεί να συνδυαστεί με μια μείωση δαπανών μέσω της   μαζικής παραγωγής.  

Μεταξύ των μεταβολικών παραμέτρων, η συγκέντρωση γλυκόζης είναι αναμφισβήτητα η σημαντικότερη. Πραγματικά, η συγκέντρωση γλυκόζης καθορίζεται από τη δειγματοληψία αίματος και την ανάλυση  στο εργαστήριο ή από τον  έλεγχο κατά διαστήματα από τους ίδιους τους διαβητικούς .Η χρήση του συνεχούς ελέγχου γλυκόζης στην αγωγή υγείας των διαβητικών θα μπορούσε να βοηθήσει στη  μείώση  του κινδύνου υπογλυκαιμικών επεισοδίων  (Reach and Wilson, 1992). Σημαντικές εφαρμογές των συστημάτων  συνεχούς ελέγχου γλυκόζης υποβοηθούν επίσης στην  ιατρική εντατικής φροντίδας και στη διάλυση.  

Στις μονάδες εντατικής παρακολούθησης και κατά τη διάρκεια εγχειρήσεων ο μεταβολίτης  [image: image10.png]


- lactate είναι μια άλλη σημαντική φυσιολογική παράμετρος. Το επίπεδο lactate μπορεί να χρησιμοποιηθεί για να δείξει πόσο επαρκής είναι  η παροχή οξυγόνου στους ασθενείς. Ένα συνεχούς  παρακολούθησης  απευθείας όργανο ελέγχου για τον προσδιορισμό lactate θα μπορούσε να βοηθήσει στην  ελαχιστοποίηση  της μεταβολικής διαδικασίας(απόκρισης) και να μειώσει το ρίσκο επικίνδυνων μεταβολικών καταστάσεων. Στην αθλητική ιατρική ο προσδιορισμός της lactate συγκέντρωσης στο αίμα των αθλητών υπό συνθήκες  σωματικής άσκησης είναι ουσιαστικός για την εκτίμηση της φυσικής τους  κατάστασης και την επιτυχία της προπόνησης .Γρήγορα και αξιόπιστα αποτελέσματα είναι επιθυμητά.  
Tα τελευταία χρόνια διάφορα συστήματα συνεχούς παρακολούθησης, βασισμένα σε αισθητήρες που λειτουργούν με ευαισθησία στην ένταση του ηλεκτρικού ρεύματος έχουν αναπτυχθεί για το άλας γαλακτικού οξέος ή για συνδυασμό άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης. Σε συστήματα με  περισσότερους από έναν αισθητήρες για ανάλυση διαφορετικών  ουσιών , όλοι οι αισθητήρες συγκεντρώνονται μαζί σε ένα ρέον σύστημα για να κρατηθεί η κατανάλωση αναλύτη σε χαμηλά επίπεδα Προβλήματα παρεμβολών και επιρροών  ανάμεσα στους διαφορετικούς αισθητήρες είναι δυνατόν να συμβούν ως αποτέλεσμα της εκπομπής ενζυματικών  προϊόντων  κατά τη διάρκεια χημικών αντιδράσεων από τον ένα αισθητήρα και να επηρεάσουν κάποιον άλλο. Οι αισθητήρες που έχουν περιγραφεί από τον FRENAY et al ήταν εξοπλισμένοι με επιπρόσθετα στρώματα μεμβράνης για την αποφυγή τέτοιων προβλημάτων .Αναφέρεται συνολικός χρόνος απόκρισης του συστήματος 5 λεπτά  όταν εφαρμόζεται  σε εξωσωματικό δείγμα από ζώο.
Σε αυτή την ενότητα θα παρουσιαστεί ένα νέο και απλό σύστημα παρακολούθησης .Οι παρεμβολές έχουν μειωθεί μέσω της τεχνολογίας  συγκράτησης χωρίς την ανάγκη εναποθέσεως και άλλων μεμβρανών. Το σύστημα αυτό είναι εξοπλισμένο με μία βελόνα-ανιχνευτή  μικροδιάλυσης   ως αποστειρωμένο φράγμα ,και βασίστηκε σε παλαιότερο σύστημα για μονό εντοπισμό αναλύτη. 
2.ΠΕIΡΑΜΑΤΙΚΟ ΜΕΡΟΣ

2.1 ΜΕΘΟΔΟΙ

Ο αμπερομετρικός προσδιορισμός  της l-lactate και της γλυκόζης επετεύχθη μέσω της ενζυματικής οξείδωσης του αναλύτη με τα αντίστοιχα ένζυμα lactate oxidase(LOD)-glucose oxidase(GOD)

Tο υπεροξείδιο του υδρογόνου που παράγεται σε αυτή την αντίδραση επανοξειδώνεται ηλεκτροχημικά σε ένα πλατινένιο ηλεκτρόδιο το οποίο έχει πολωθεί στα +600mV με αναφορά ένα ηλεκτρόδιο Ag /AgCl. Aν το πέρασμα ελέγχεται γι να μην υπάρξει διάχυση, από μια μεμβράνη, τότε αναμένεται  μια γραμμική σχέση ανάμεσα στο ρεύμα του αισθητήρα και στη συγκέντρωση αναλύτη
2.2 ΤΟ CHIP ΤΟΥ ΑΙΣΘΗΤΗΡΑ

Ο προσδιορισμός γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος επετεύχθη μέσω των αισθητήρων ανάσχεσης(συγκράτησης).Στην προστατευόμενη ,δια νόμου ευρεσιτεχνίας, τεχνολογία συγκράτησης χρησιμοποιούνται   τεχνικές μικρό κατασκευών για να παραχθούν τσιπ πυριτίου με πυραμιδοειδείς κοιλότητες χαραγμένες μέσα στο τσιπ. Μετά την οξείδωση τα εσωτερικά τοιχώματα των κοιλοτήτων εξοπλίζονται με  πλατινένια  ηλεκτρόδια τύπου  λεπτού  φιλμ και τελικά γεμίζονται με ακινητοποιημένα ένζυμα.

Πρόσφατα , επιδείχθηκε η επιτυχής ολοκλήρωση ενός αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος μαζί με έναν αισθητήρα γλυκόζης σε ένα  τσιπ πυριτίου με τεχνολογία συγκράτησης .Τώρα παρουσιάζουμε αυτή την ενοποίηση σε ένα πιο περίπλοκο  flow-through τσιπ.

Η εικόνα 1 δείχνει ένα μεγενθυμένο σχήμα του τσιπ-αισθητήρα. Αποτελείται από  ένα μέρος γυαλιού και ένα μέρος πυριτίου τοποθετημένα μαζί στη άνοδο. Δύο  συγκρατήσεις υπάρχουν στο τμήμα του πυριτίου και είναι εξοπλισμένες και οι δύο με ένα πλατινένιο ενεργό ηλεκτρόδιο. Οι  ενεργές  περιοχές του αισθητήρα προσδιορίστηκαν από τα μικρά ανοίγματα των συγκρατήσεων. Ήταν σε επαφή με το διάλυμα αναλύτη το οποίο ρέει μέσα στο κανάλι, και φτιάχτηκε στην κάτω πλευρά του τσιπ. Το γυάλινο τσιπ χρησιμοποιήθηκε για την κάλυψη του καναλιού. Σε αυτή την μελέτη η επιφάνεια του ενεργού  αισθητήρα  ήταν  130×130 [image: image11.png]


m.Είναι σημαντικό να συνειδητοποιήσουμε  ότι η επιφάνεια του αισθητήρα βρίσκεται ασφαλής εντός του τσιπ  καθώς τα σημεία επαφής είναι στο άνω μέρος του τσιπ, οδηγώντας σε μία συσκευή  εύκολη στη χρήση. Οι διασυνδέσεις των υγρών μερών έγιναν μέσω δύο επιπρόσθετων  συγκρατήσεων  με συμπεριφορά  οπών εισόδου και εξόδου. Οι συνολικές διαστάσεις του τσιπ είναι 11×6 mm.  Η  ,συμβατή με την μαζική παραγωγή, διαδικασία κατασκευής των τσιπ περιγράφεται και αλλού. ( Steinkuhl and Steinkuhl). 

[image: image12.png]
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Εικόνα 1.  Σχηματική εικόνα του flow-through αισθητήρα τσιπ με αισθητήρες τεχνολογίας συγκράτησης και κανάλι ροής το οποίο είναι καλλυμένο  στην άνοδο με γυάλινο περίβλημα .
2.3 Ενζυμική  ακινητοποίηση και εναπόθεση μεμβράνης

Η οξειδωμένη γλυκόζη (GOD) από  Aspergillum Niger (200 U/mg, Fluka) ακινητοποιήθηκε με παγίδευση μέσα σε μία πολυβινυλαλκοολική  οπή απογυμνώνοντας ένα styrylpyridinium υπόλειμμα σαν φωτοευαίσθητη ομάδα(PVA-SbQ purchased from Toyo Gosei Kogyo Co., Ltd.; Tokyo, Japan).Το μονομερές  PVA-SbQ διασυνδέθηκε με υπεριώδη ακτινοβολία για να παράξει  υγρή γέλη.

Ένα ομογενές μείγμα   3200 U GOD και  1g  PVA-SbQ ετοιμάστηκε και διαλύθηκε σε 0,5g νερού. Με τον ίδιο τρόπο  128 U LOD από  Pediococcus sp. (44 U mg−1, Fluka) διαλύθηκαν σε 1gr  PVA-SbQ και 0.5 g νερού.

Αρχικά τα περιεχόμενα εξοπλίστηκαν με μία μεμβράνη περιορισμένης διάχυσης αποτελούμενη από 50 nl  αραιωμένου  και αδρανούς  PVA-SbQ διαλύματος χωρίς ένζυμα .Σε μία δεύτερη διαδικασία διασποράς τα περιεχόμενα γεμίστηκαν με μια μήτρα ενζύμων. Για τη προφύλαξη του νερού ,ώστε να μην εξατμιστεί από την μεμβράνη ενζύμου , έγινε μία γρήγορη διαδικασία  εναπόθεσης με μία μεμβράνη πυριτίου (Elastosil N10, Wacker).Λεπτομέρειες της ακινητοποίησης και της διαδικασίας εναπόθεσης έχουν δημοσιευθεί. (Perdomo et al., 1999).

Τα τσιπς αισθητήρων κρατήθηκαν  σε  ρυθμιστικό   διάλυμα  στους 4°C μέχρι να χρησιμοποιηθούν.

3.Το σύστημα απεικόνισης

Όλα τα  δειγματοληπτικά πειράματα έγιναν μέσω του ανιχνευτή  μικροδιάλυσης  CMA/20 (Axel Semrau GmbH & Co., Sprockhövel, Germany).Η κορυφή του καθετήρα ήταν σε επαφή με το διάλυμα μεταβολίτη  .Αποτελείται από μία μεμβράνη διάλυσης με κορεσμό στα 20000 Da.Η πλειονότητα των μακρο-μορίων   και των άλλων μάκρο-συστατικών του αναλύτη δεν κατέστη ικανή να διεισδύσει μέσα από τη μεμβράνη στο φέρον διάλυμα. Το συνολικό μήκος του ανιχνευτή  ήταν 24mm και το μήκος της  καλυμμένης μεμβράνης 10 mm.
H εικόνα 2 δείχνει ένα σχέδιο του συστήματος παρακολούθησης. Το φέρον διάλυμα (100mom υπέρτονο από φωσφατάση ) αντλήθηκε συνεχώς μέσω του ανιχνευτή μικροδιάλυσης  και του τσιπ αισθητήρα. 

[image: image14.png]
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Εικόνα 2. Γενική εικόνα του συστήματος απεικόνισης με τη μονάδα άντλησης ,τον ανιχνευτή μικροδιάλυσης,τον flow-through   τσιπ αισθητήρα και τα διάφορα ηλεκτρονικά μέρη. Ο πολύ-αισθητήρας  εγκαθίσταται σε ένα θερμοκρασιακά ελεγμένο κελί ροής με αισθητήρα λευκόχρυσου.

Ο ρυθμός ροής του συστήματος θα μπορούσε να ρυθμιστεί μέσω μιας κυλινδρικής αντλίας. Χρησιμοποιήθηκαν σωλήνες διαμέτρου 140[image: image16.png]


m και διαφορετικοί ρυθμοί ροής ανάμεσα σε 0,5 και  6 [image: image17.png]


l min−1.  

Το τσιπ αισθητήρα έγινε σε ένα κελί ροής με σωλήνες εισόδου και εξόδου εφαρμοσμένους στις οπές εισόδου και εξόδου του τσιπ  με δύο δακτυλίδια τύπου Ο. Ένας μικρό-θερμοστάτης έλεγχε  τη θερμοκρασία του τσιπ-αισθητήρα με στόχο να καταστήσει την ενεργότητα του ενζύμου σταθερή κατά τη διάρκεια του πειράματος. Ο θερμοστάτης σχεδιάστηκε ειδικά για αυτό το λόγο  και αποτελείται από ένα στοιχείο κάλυψης και  ένα  Pt-100 αισθητήρα θερμοκρασίας που και τα δύο βρίσκονται στο κάλυμμα του κελιού ροής. Αυτό  φτιάχτηκε από αλουμίνιο και βρισκόταν σε άμεση επαφή με την γυάλινη πλευρά του τσιπ αισθητήρα. Μία προγραμματιζόμενη μονάδα ελέγχου θερμοκρασίας συνδέθηκε στο θερμοστάτη. Η θερμοκρασία παρέμεινε σταθερή στους  20°C κατά τη διάρκεια των μετρήσεων.
Όλες οι μετρήσεις έλαβαν χώρα με διαμόρφωση δύο ηλεκτροδίων. Το ηλεκτρόδιο αναφοράς αποτελείτο από ένα αργυρό σωλήνα(700 [image: image18.png]


m εσωτερική διάμετρο) ο οποίος χλωριώθηκε ώστε να φτιαχτεί ένα φιλμ ACL  στην εσωτερική επιφάνεια. Η ανίχνευση του ρεύματος και η παροχή τάσης έγιναν με ένα ,ειδικά σχεδιασμένο ροοστάτη. Ενα φορητός υπολογιστής έκανε τις μετρήσεις και την συλλογή δεδομένων.
4. Αποτελέσματα

4.1  Επαναφορά του ανιχνευτή  διάλυσης

Η ολική ευαισθησία  του συστήματος απεικόνισης δίνεται από την ευαισθησία του αισθητήρα και την επαναφορά  του ανιχνευτή μικροδιάλυσης. Η σχετική επαναφορά  προσδιορίζεται από το λόγο συγκέντρωσης  c/c0   του ενός συστατικού(γλυκόζη ή [image: image19.png]


-lactate) όπου  cο   είναι η συγκέντρωση των δύο αυτών συστατικών στο διάλυμα δείγματος και  c η συγκέντρωση στο διάλυμα του ανιχνευτή μικροδιάλυσης. Η σχετική επαναφορά συνήθως εκφράζεται επί %.Για να επιτευχθεί μία καλή ευαισθησία  χρειάζεται μέγιστη επαναφορά
Οι τιμές επαναφοράς ελήφθησαν και για τους δύο αναλύτες σαν συνάρτηση  του ρυθμού ροής . ¨Ένα διάλυμα αρχικοποίησης που περιέχει  3 mM γλυκόζη και 1,5 mM  άλας γαλακτικού οξέος  ρίχνεται ευθέως μέσα στο τσιπ αισθητήρα και τα ρεύματα των αισθητήρων μετρούνται στιγμιαία σαν συνάρτηση του ρυθμού ροής. Μετά ,το σύστημα εξοπλίζεται με τον ανιχνευτή μικροδιάλυσης. Το άκρο του ανιχνευτή βυθίζεται στο ίδιο διάλυμα αρχικοποίησης και τα ρεύματα των αισθητήρων ξανά μετρώνται σαν συνάρτηση του ρυθμού ροής. Οι τιμές επαναφοράς βρίσκονται από τον λόγο και των δύο σημάτων ρεύματος. Οι έρευνες έγιναν σε ρυθμούς ροής από 0.5 [image: image20.png]


l min−1 ως 6 [image: image21.png]


l min−1.
Τα αποτελέσματα φαίνονται στο σχήμα 3.Η επαναφορά του άλατος γαλακτικού οξέος ήταν μεγαλύτερη από αυτήν της γλυκόζης μετά τη συνολική μέτρηση των ρυθμών ροής. Σε χαμηλούς ρυθμούς ροής η επαναφορά πέρασε το 90% και για τους δύο αναλύτες. Για 0.5 [image: image22.png]


l min−1 βρέθηκε 97% για το άλας γαλακτικού οξέος και 94.5% για την γλυκόζη .Αφού οι χαμηλοί ρυθμοί ροής ταιριάζουν στα μικροσυστήματα αισθητήρων  ο ανιχνευτή ς μικροδιάλυσης παρουσιάζει  δειγματοληψία μεγάλης ακρίβειας για όλες τις εφαρμογές με μικρό συστήματα υγρών συμπεριλαμβανομένων των    lab-on-the-chip μηχανημάτων. Αλλά μερικές φορές χρειάζεται   χαμηλότερη επαναφορά για  να μεγαλώσει το  γραμμικό εύρος  μετρήσεων ενός συστήματος αισθητήρα. Όπως φαίνεται στην εικόνα 3 μια αύξηση του ρυθμού ροής στα 3 [image: image23.png]


l min−1   είχε ως αποτέλεσμα αύξηση της επαναφοράς στο 45% για το άλας γαλακτικού οξέος και στο 37% για τη γλυκόζη ,και περαιτέρω  αύξηση του ρυθμού ροής στα  6 [image: image24.png]


l min−1       με συνέπεια επαναφορές 29% και 22% αντίστοιχα.
[image: image25.png]
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Εικόνα 3. Αποτέλεσμα του ρυθμού ροής στη σχετική επαναφορά του ανιχνευτή μικροδιάλυσης για το άλας γαλακτικού οξέος και τη γλυκόζη .Χρησιμοποιήθηκε ένας ανιχνευτής  CMA/20   με μήκος άκρου  10 χιλ. Οι μετρήσεις έγιναν σε  ρυθμιστικό διάλυμα φωσφατάσης   με 1,5mM γλυκόζη και 2 mM άλας γαλακτικού οξέος σε θερμοκρασία 20°C.
4.2. Κατανάλωση αναλύτη

Η κατανάλωση αναλύτη του συστήματος παρακολούθησης ήταν πάρα πολύ αργή. Η κατανάλωση υπολογίστηκε σαν προϊόν από τις τρεις παραμέτρους :συγκέντρωση αναλύτη (στο δείγμα),ρυθμός ροής  συστήματος και επαναφορά του ανιχνευτή μικροδιάλυσης. Χρησιμοποιώντας μια  συνήθη συγκέντρωση άλατος γαλακτικού οξέος της τάξης των 1.7 mM  η κατανάλωση της  ήταν μόνο 0.83 nmol min−1    για τον χαμηλότερο ρυθμό ροής των 0.5 [image: image27.png]


l min−1 και 3 nmol min−1 για ρυθμό ροής   6 [image: image28.png]


l min−1 .Παρόμοια για  συγκέντρωση γύκόζης 5 mM  η κατανάλώση αναλύτη βρέθηκε ανάμεσα στα 2.3 και 6.5 nmol min−1. 
4.3 Βαθμονόμηση  αισθητήρα

Το σχήμα 4 δείχνει τις καμπύλες αρχικοποίησης για άλας γαλακτικού οξέος και γλυκόζη παρμένες ταυτόχρονα με τη ροή από το τσιπ αισθητήρα. Οι μετρήσεις έγιναν με διαλύματα αρχικοποίησης τα οποία περιείχαν διαφορετικά ποσά γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος. Αυτά τα διαλύματα αντλήθηκαν άμεσα στο τσιπ χωρίς στάδιο δειγματοληψίας μικροδιάλυσης. Ο ρυθμός ροής ήταν   3 [image: image29.png]


l min−1.Η αρχικοποίηση  του συστήματος πραγματοποιήθηκε σε όλο το εύρος συγκεντρώσεων(0-10[image: image30.png]


 mM  για άλας γαλακτικού οξέος και 0-20 mM  για γλυκόζη). Βρέθηκε μία γραμμική σχέση σε όλο το εύρος των συγκεντρώσεων με σταθερά αναλογίας r =0.9994   για τη γλυκόζη και  r=0.9999 για τη λακτάση (55 και  112 [image: image31.png]


A mM−1 cm−2 με αναφορά την ενεργό περιοχή του αισθητήρα).Οι χρονικές στιγμές απόκρισης  διαπιστώθηκαν για μια αλλαγή συγκέντρωσης της τάξης των 1–2 mM και –1.5 mM στην περίπτωση του άλατος γαλακτικού οξέος. Οι χρονικές αποκρίσεις ήταν 63s για την γλυκόζη και 48 για το άλας γαλακτικού οξέος.
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Εικόνα 4. Καμπύλες βαθμονόμησης για τους αισθητήρες γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος. Τα διαλύματα βαθμονόμησης αντλήθηκαν άμεσα μέσα στο τσιπ(δεν έγινε δειγματοληψία).Ο ρυθμός ροής   ήταν              3 [image: image33.png]


l min−1   και η θερμοκρασία στους 20°C. 

Από μία παλαιότερη έρευνα είναι γνωστό ότι δεν υπάρχει καμία αλλαγή της γραμμικότητας  για ένα χρόνο το λιγότερο 5 ημερών. (Steinkuhl et al., 1996a).

5.Συμπεριφορά επικάλυψης

Η ενζυματική οξείδωση των αναλυτών  της γλυκόζης και του άλατος γαλακτικού οξέος παράγει υπεροξείδιο του υδρογόνου μες στις μεμβράνες των αισθητήρων. Τέτοιου είδους συμπεριφορά παρατηρείται συνήθως ότι συμβαίνει λόγω της εκπομπής  υπεροξειδίου του υδρογόνου από τον ένα αισθητήρα και η ανίχνευση του από τον άλλον αισθητήρα. Σαν αποτέλεσμα, μία απόκριση του αισθητήρα καθόδου  παρατηρείται στις συγκεντρώσεις αναλύτη σχετικά με τον αισθητήρα ανόδου  και η  επιλεκτικότητα των αισθητήρων μειώνεται.
Η συμπεριφορά επικάλυψης του συστήματος ερευνήθηκε. Πάλι ,τα διαλύματα αντλήθηκαν άμεσα μέσα στο τσιπ και δεν χρησιμοποιήθηκε ανιχνευτής μικροδιάλυσης. Ο ρυθμός ροής ρυθμίστηκε στα  3 [image: image34.png]


l min−1.Σε ένα πρώτο πείραμα εξετάστηκε   η απόκριση του αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος στην  διαφορά συγκέντρωσης γλυκόζης. Χρησιμοποιήθηκαν διαλύματα αρχικοποίησης  με διαφορετικές συγκεντρώσεις γλυκόζης αλλά χωρίς άλας γαλακτικού οξέος .Η ροή κατευθύνθηκε από τον αισθητήρα γλυκόζης στον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος. Παρόμοια , σε ένα δεύτερο πείραμα εξετάσθηκε η συμπεριφορά επικάλυψης του αισθητήρα γλυκόζης στη συγκέντρωση του άλατος γαλακτικού οξέος  με τη χρησιμοποίηση  διαλυμάτων αρχικοποίησης με διαφορετικά ποσά άλατος γαλακτικού οξέος και η ροή του αναλύτη κατευθύνθηκε από τον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος στον αισθητήρα γλυκόζης.
Τα αποτελέσματα δίνονται στην εικόνα 5.Η συμπεριφορά αυτού του είδους ανάμεσα στους αισθητήρες βρέθηκε πολύ μικρή. Για μια ποσοτική ανάλυση  χρησιμοποιήθηκε η ιδέα του ισοδύναμου αμπερομετρικής επιλεκτικότητας  για να οριστεί μία επιλεκτικότητα επικάλυψης:

	kcti,j=Sj/Si
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. 
Εικόνα 5. (α) Απόκριση αισθητήρων άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης  σε διαλύματα αρχικοποίησης με διαφορετικά ποσά γλυκόζης.(οι συγκεντρώσεις  δίδονται σε mM).Τα διαλύματα αντλήθηκαν απευθείας μέσα στο τσιπ Ο ρυθμός ροής   3 [image: image36.png]


l min−1     και κατευθύνθηκε από τον αισθητήρα γλυκόζης προς τον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος .Πολύ χαμηλή συμπεριφορά cross-talking παρατηρείται. (β)Απόκριση των αισθητήρων σε αλλαγές της συγκέντρωσης άλατος γαλακτικού οξέος .Ροή από τον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος στον αισθητήρα γλυκόζης

Όπου  Si   είναι η επιλεκτικότητα για τον αναλύτη στόχο(άλας γαλακτικού οξέος για τον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζη για τον αισθητήρα γλυκόζης) και  Sj για τις διαφορετικές ουσίες δηλαδή το αντίστροφο.

Στην περίπτωση του αισθητήρα γλυκόζης παρατηρήθηκε μια αύξηση  ρεύματος κατά 0.74 nA για συγκεντρώσεις γλυκόζης  0–18 mM (εικόνα 5a).Η αντίστοιχη  ευαισθησία 

ήταν Sj=41 pA mM−1για τη γλυκόζη σε σχέση με την ευαισθησία  Si=19 nA mM−1 για το άλας γαλακτικού οξέος σαν αναλύτη στόχο. Σαν αποτέλεσμα το ισοδύναμο επιλεκτικότητας ήταν  kcti,j=0.00216.Γι’αυτό το λόγο για μια δεδομένη συγκέντρωση άλατος γαλακτικού οξέος χρειάζεται ανάλογη συγκέντρωση  γλυκόζης για να επιτευχθεί ίδια ένταση ρεύματος στον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος.
Με τον ίδιο τρόπο  για τον αισθητήρα γλυκόζης ,αύξηση του ρεύματος  0.33 nA παρατηρήθηκε ταυτόχρονα με μία συγκέντρωση άλατος γαλακτικού οξέος σε εύρος  10mM (εικόνα. 5b).Η αντίστοιχη ευαισθησία ήταν  Sj=33 pA mM−1  για το άλας γαλακτικού οξέος συγκρινόμενη με  Si=9.3 nA mM−1  για την γλυκόζη.Το  προκύπτον ανάλογο επιλεκτικότητας ήταν kcti,j=0.00355. 

Η επιλεκτικότητα επικάλυψης εξαρτάται από τα γεωμετρικά χαρακτηριστικά των αισθητήρων και οι  kcti,j  τιμές όπως δόθηκε παραπάνω ισχύουν μόνο για τους αισθητήρες καθόδου. Καμία επικάλυψη δεν παρατηρήθηκε για το αντίστροφο.

Θα έπρεπε να τονισθεί ότι η επιλεκτικότητα που προκύπτει με αυτόν τον τρόπο δεν είναι εγγενές χαρακτηριστικό ενός αισθητήρα. Έτσι,  η σταθερά επιλεκτικότητας για έναν απομονωμένο αισθητήρα γλυκόζης σχετικά με το άλας γαλακτικού οξέος και το αντίστροφο είναι πρακτικά μηδέν.
5.1 Σταθερότητα συστήματος

Η σταθερότητα μνήμης των αισθητήρων ερευνήθηκε σε μια περίοδο 4 μηνών. Κατά τη διάρκεια  των δύο πρώτων μηνών η ευαισθησία καθοριζόταν μία φορά την εβδομάδα. Ακολούθησε μία τελευταία μέτρηση μετά από δυο μήνες. Χρησιμοποιήθηκε ένα  διάλυμα αρχικοποίησης   4 mM  σε γλυκόζη και 1,5 mM σε άλας γαλακτικού οξέος .Κατά τη διάρκεια των μετρήσεων ,η θερμοκρασία του τσιπ αισθητήρα κρατήθηκε σταθερή στους 20°C.Όταν δεν εχρησιμοποιήτω το τσιπ, φυλασσόταν στους 6°C.Ο ανιχνευτής μικροδιάλυσης δεν αλλάχθηκε κατά τη διάρκεια του πειράματος.
Η ευαισθησία του συστήματος  φαίνεται στη εικόνα 6 σαν συνάρτηση του χρόνου. Κάθε φορά που  ο αισθητήρας ενεργοποιούνταν  ,μία αργή μείωση του σήματος ρεύματος παρατηρούνταν τις πρώτες ώρες. Η ευαισθησία καθοριζόταν μετά από 4 ώρες. Η κίνηση βραχέως χρόνου κατά τη διάρκεια των πρώτων ωρών φαίνεται σαν σφάλμα των δεδομένων στην εικόνα 6.Η κίνηση βραχέως χρόνου μειώνεται αυξανομένου του αριθμού των  κύκλων μετρήσεων για το άλας γαλακτικού οξέος και τη γλυκόζη. Στην περίπτωση του αισθητήρα γλυκόζης δεν παρατηρήθηκε κάποια αξιοσήμαντη αλλαγή της ευαισθησίας μετά από 4 μήνες συνεχόμενης αποθήκευσης και κύκλων μέτρησης εναλλάξ. Στην περίπτωση  του αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος παρατηρήθηκε μία πτώση  16%της ευαισθησίας τους πρώτους 2 μήνες και  12% τους επόμενους δύο.
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Εικόνα 6. Σταθερότητα κατά τη διάρκεια μη χρήσης για περίοδο 4 μηνών με ρυθμιστικό διάλυμα στους 6°C.Κατά τη διάρκεια των κύκλων μέτρησης ο ρυθμός ροής του φέροντος διαλύματος ήταν   και η θερμοκρασία 20°C.

Σε πρακτικές εφαρμογές χρειάζεται σταθερή λειτουργία του συστήματος παρακολούθησης πάνω από μερικές ώρες το λιγότερο. Η σταθερότητα του συστήματος ελέγχθηκε υπό συνεχή λειτουργία 24 ωρών και πάνω. Χρησιμοποιήθηκε ένα διάλυμα  βαθμονόμησης το οποίο περιείχε 1.5 mM άλας γαλακτικού οξέος και 4 mM γλυκόζη, Το σύστημα αφέθηκε να θερμανθεί για τριάντα λεπτά. Μετά καταγράφηκαν οι ενδείξεις των αισθητήρων. Το αποτέλεσμα φαίνεται στην εικόνα 7.Τόσο το σήμα της γλυκόζης όσο και του άλατος γαλακτικού οξέος δείχνουν μία αργή μείωση με το πέρασμα του χρόνου. Κατά τη διάρκεια των πρώτων πέντε ωρών παρατηρήθηκε μείωση 3.7% στο αρχικό ρεύμα του αισθητήρα γλυκόζης και 5%  του άλατος γαλακτικού οξέος. Ακολούθησε μία πιο αργή μείωση της τάξης του 0,3% ανά ώρα και για τους δύο αισθητήρες. Παρόμοια αποτελέσματα έχουν επιτευχθεί με έναν αισθητήρα ενός ενζύμου που δοκιμάστηκε σε ανθρώπινο ορό. Είχε ως αποτέλεσμα μία αλλαγή στην ευαισθησία 5% μέσα σε πέντε μέρες. (Steinkuhl et al., 1996a).
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Εικόνα 7. Σταθερότητα του συστήματος παρακολούθησης για χρονικό διάστημα 24 ωρών

Με βάση αυτά τα ευρήματα καταλήγουμε στο συμπέρασμα ότι ο χρόνος ζωής και η σταθερότητα του συστήματος είναι επαρκή για μελλοντικές εφαρμογές  σε on-line συστήματα.

5.2 Ιn  vitro καθορισμός άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης σε ανθρώπινο ορό

Έπειτα το σύστημα παρακολούθησης εξετάστηκε σε ορό ανθρώπινου αίματος. Δύο διαφορετικά δείγματα  S1 και S2 ερευνήθηκαν. Ο ορός S1 προερχόταν από έναν  υγιή εθελοντή άρρενα και το S2 από μία γυναίκα με διαβήτη. Χρησιμοποιήθηκαν μικροί όγκοι  1 ml από ορό.H εικόνα 8 δείχνει τα αποτελέσματα των μετρήσεων. Προτιμήθηκε ρυθμός ροής 3 [image: image41.png]


l min−1.Η μέτρηση άρχισε μετά από βαθμονόμηση δύο σημείων. Τα διαλύματα βαθμονόμησης   Cal.1 και Cal.2 αποτελούνταν από  ρυθμιστικό διάλυμα με φωσφατάση με 1.5mM άλας γαλακτικού οξέος συνδυασμένα με 2mM γλυκόζη και  αντίστοιχα 3mM άλας γαλακτικού οξέος και  9mM γλυκόζη. Έπειτα ερευνήθηκαν τα δύο δείγματα ορού. Τελικά η διαδικασία αρχικοποίησης επαναλήφθηκε [image: image42.png]
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Εικόνα 8. Προσδιορισμός γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος σε ανθρώπινο δείγμα ορού.

Το σύστημα παρακολούθησης ακολούθησε της αλλαγές στη συγκέντρωση των δύο διαλυτών. Όπως φαίνεται στη εικόνα 8 ,ο χρόνος απόκρισης ήταν αρκετά μεγαλύτερος στα δείγματα ορού από τα δείγματα βαθμονόμησης. Από μία παλαιότερη έρευνα σε   ρυθμιστικά διαλύματα ,είναι γνωστό ότι ο χρόνος απόκρισης του  συστήματος του  αισθητήρα είναι αρκετά επηρεασμένος από τον ανιχνευτή μικροδιάλυσης. Περιμένουμε  ότι οι ευρεθείσες διαφοροποιήσεις στη συμπεριφορά απόκρισης των δειγμάτων ορού και βαθμονόμησης ,και αυτές, οφείλονται στον ανιχνευτή μικροδιάλυσης-προφανώς λόγω αργών αλλαγών στην επαναφορά κατά τη διάρκεια επαφής με τον ορό και κατόπιν τούτου μειώνεται η ακρίβεια του συστήματος.
Οι συγκεντρώσεις άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης στα δείγματα ορού μετρήθηκαν από τις τιμές ρεύματος που πάρθηκαν άμεσα πριν αλλάξει το δείγμα. Από αυτά τα δεδομένα προέκυψε συγκέντρωση γλυκόζης 6,6mM(118.8 mg dl−1)και άλατος γαλακτικού οξέος 2,6mM (23.1 mg dl−1) για τον ορό S1 και 4,2mM (75.6 mg dl−1) γλυκόζη και άλας γαλακτικού οξέος 1,6mM (14.2 mg dl−1) για το S2.Εργαστηριακά δεδομένα υπήρχαν και για τα δύο δείγματα. Αυτά τα δεδομένα εξήχθησαν από έναν αναλυτή αερίων αίματος AVL Omni™ 9 (AVL LIST GmbH Medizintechnik, Graz, Austria).Είχαν ως αποτέλεσμα  109 mg dl−1 για το S1 και  73 mg dl−1 για το S2 που ήταν σε πλήρη αρμονία με τα δικά μας αποτελέσματα.
6.Συμπεράσματα
Σε αυτό το κεφάλαιο δείχθηκε η σύγχρονη on-line παρακολούθηση διαφόρων παραμέτρων στο αίμα ,όπως η γλυκόζη και το άλας γαλακτικού οξέος μέσω ενός συστήματος μικροδιάλυσης χρησιμοποιώντας αισθητήρες τεχνολογίας συγκράτησης. Για πρώτη φορά αισθητήρας γλυκόζης ενοποιήθηκε με αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος  σε ένα τσιπ για υγρό περιβάλλον με τέτοια τεχνολογία. Λόγω της μικρό-τεχνολογίας το απαιτούμενο ποσό δείγματος μειώθηκε αρκετά. Με την ενοποίηση, λοιπόν των αισθητήρων και των υγρών περιεχομένων στο τσιπ έγινε ένα πρώτο βήμα προς την κατεύθυνση της lab on the chip τεχνολογίας που έχει ως αποτέλεσμα ένα σύστημα παρακολούθησης πολύ εύκολο στη χρήση. Τα εύρη των γραμμικών μετρήσεων ήταν αρκετά μεγάλα ώστε να καλυφθούν οι, σχετικές συγκεντρώσεις άλατος γαλακτικού οξέος και γλυκόζης στις πιο πρακτικές εφαρμογές.
Οι μετρήσεις έγιναν με ρυθμό ροής 3 [image: image44.png]


l min με αποτέλεσμα επαναφορά του καθετήρα μικροδιάλυσης στο 45% για το άλας γαλακτικού οξέος και στο 37 % για τη γλυκόζη. Αρχικές μετρήσεις σε ανθρώπινο ορό έδειξαν  έναν μη αποδεκτό  και μάλιστα μεγάλο χρόνο απόκρισης του συστήματος  γεγονός το οποίο οφείλεται σε μία αργή αλλαγή στην επαναφορά του ανιχνευτή κατά τη διάρκεια επαφής με τον ορό. Για να αποφευχθούν τέτοιου είδους προβλήματα χρειάζεται μεγαλύτερη επαναφορά. Αυτό μπορεί να πραγματοποιηθεί με την χρησιμοποίηση ενός ανιχνευτή με αυξημένο μήκος βελόνας έχοντας έτσι μεγαλύτερη αξιοπιστία ή με τη μείωση του ρυθμού ροής του φέροντος διαλύματος. Επαναφορά 97% μπορεί να προκύψει για το άλας γαλακτικού οξέος με ρυθμό ροής  0.5 [image: image45.png]


l min−1.Χαμηλότεροι ρυθμοί ροής είναι επιθυμητοί για μικρο-συστήματα και μηχανήματα χειρός. Σαν αποτέλεσμα της τεχνολογίας συγκράτησης δεν παρουσιάσθηκαν οριακά και κρίσιμα  φαινόμενα απικάλυψης ανάμεσα στους διαφορετικούς αισθητήρες του τσιπ. Η σταθερότητα αποθήκευσης των αισθητήρων για περισσότερο από 4 μήνες και η σταθερότητα του συστήματος πάνω από 24 ώρες ελέγχθηκαν και φάνηκαν αποδεκτές. Σαν επόμενο βήμα προς την τεχνολογία lab-on-the-chip αισθητήρων  είναι η ενοποίηση πολλών αισθητήρων χωρίς παραπάνω βήματα στην κατασκευή παρά μόνο με την ενοποίηση και άλλων συστατικών με διαφορετικές μεμβράνες ενζύμων. Όλη  η προαναφερόμενη τεχνολογία των μερών ενός τέτοιου συστήματος είναι πλήρως συμβατή με μαζική παραγωγή.
7. Προοπτικές

Ο χρόνος απόκρισης του συστήματος πρέπει να βελτιωθεί και πρέπει να συλλεχθούν περισσότερα δεδομένα με πραγματικά δείγματα  και να συγκριθούν με άλλες μεθόδους για να εκτιμηθεί η  απόδοση του συστήματος παρακολούθησης. Το σύστημα θα ελεγχθεί in vivo στο κοντινό μέλλον.  Η συμβατότητα του ανιχνευτή μικροδιάλυσης για in vivo εφαρμογές έχει ήδη δειχθεί για σύστημα παρακολούθησης γλυκόζης(Vering et al., 1998).. Επίσης μακροπρόθεσμες έρευνες πρέπει να γίνουν με αυτό το σύστημα. Τέλος ένα στάδιο προ-οξείδωσης αναπτύσσεται για να ελαχιστοποιηθούν οι παρεμβολές. Αυτό θα προσαρτηθεί στο flow-through τσιπ αισθητήρα.
Βιοαισθητήρες για μετρήσεις γλυκόζης in vivo
Περίληψη

H ανάπτυξη στον τομέα των αισθητήρων γλυκόζης σε in-vivo λειτουργία συμβαίνει εδώ και δύο δεκαετίες. Η διαθεσιμότητα λειτουργικών και εμφυτεύσιμων βίο-αισθητήρων για συνεχείς μετρήσεις γλυκόζης είναι βασική προϋπόθεση για την  καλύτερη δυνατή θεραπεία, με ινσουλίνη, των διαβητικών.
Περιγράφονται ενζυματικοί ηλεκτροχημικοί αισθητήρες  που έχουν λειτουργική σταθερότητα περισσότερο από 2 έτη  in vitro, εντούτοις η λειτουργία τους in vivo είναι περιορισμένη λόγω μερικής βιοασυμβατότητας  που εκφράζεται από ερύθιμα  του περιβάλλοντος ιστού, exudates, και ανοσοποιητικές αντιδράσεις. Το έγγραφο απεικονίζει μια επισκόπηση διαφορετικών υλικών  κάλυψης αισθητήρων που χρησιμοποιούνται  λίγο πολύ ως κατάλληλες μεμβράνες διάχυσης. Από  πειραματικές μελέτες σε ζώα και ανθρώπους εθελοντές  συνάγονται  συμπεράσματα για  περαιτέρω αναπτυξιακά βήματα στους βιοαισθητήρες  για  in vivo χρήση και για την  εφαρμοσιμότητα  των αισθητήρων γλυκόζης για παροδικούς διαγνωστικούς σκοπούς  και ως βάση για θεραπευτικά μέτρα ελεγχόμενης  γλυκόζης. Τα αποτελέσματα καταδεικνύουν ότι  η περαιτέρω πρόοδος που στοχεύει στη μακροπρόθεσμη βιοσταθερότητα των εμφυτευμένων βιοαισθητήρων πρέπει να λύσει τα τεχνολογικά προβλήματα και την τμηματική παραγωγή των αισθητήρων με  πραγματικά συγκρίσιμες ιδιότητες ως προαπαιτούμενο για  κλινικές δοκιμές.
1. Εισαγωγή

Προκαλούμενη από το συνεχώς αυξανόμενο αριθμό διαβητικών σε όλο τον κόσμο  που συνδέεται με αυτό λόγω του εντυπωσιακά αυξανόμενου αριθμού διαβητικών επιπλοκών τα τελευταία περίπου 20 έτη , η ανάπτυξη  της τεχνικής βιοαισθητήρων στοχεύει στη συνεχή μέτρηση της συγκέντρωσης γλυκόζης του  αίματος. Σαν πρώτο βήμα  αναπτύχθηκαν και εφαρμόστηκαν  συσκευές πλησίον του ασθενούς   που ήταν σε θέση να υπολογίσουν τη συγκέντρωση γλυκόζης αίματος παροδικά υπό  κλινικές συνθήκες (Albisser et Al, 1977). Υπήρξαν δύο αναπτυξιακές γραμμές βασισμένες στη χρήση  καλά γνωστών οπτικών μεθόδων και έτσι κατασκευάστηκαν ως  συσκευές ανάλυσης ροής αφ' ενός και αφ' ετέρου  σαν συσκευές  εφαρμογής  ενζυματικών ηλεκτροχημικών βιοαισθητήρων μέσα σε ένα σύστημα ροής (Clemens, 1977).
Από  κλινικές δοκιμές με αυτές τις συσκευές  έπρεπε  κανείς να μάθει ότι τα αποτελέσματα των περιόδων μετρήσεων πλησίον του ασθενούς   δεν μπορούν να απεικονίσουν την πραγματική μεταβολική κατάσταση των διαβητικών στην καθημερινή ζωή (Fischer et Al, 1981). Επομένως, σε διάφορες περιπτώσεις τα θεραπευτικά συμπεράσματα που προήλθαν από τέτοιες μετρήσεις  δεν έφθασαν  ποτέ στο επιθυμητό αποτέλεσμα. Αλλά δεν υπήρξε καμία αμφιβολία ότι η συνεχής μέτρηση γλυκόζης φέρνει πολύ περισσότερη γνώση για τις πραγματικές  μεταβολικές διαδικασίες δεδομένου ότι αυτό μπορεί να φανεί από τα καθημερινά γραφήματα  γλυκόζης που διαμορφώνονται από ενδεικτικές  τιμές που έχουν υπολογιστεί κάθε 2 ή 4 ώρες όπως συνήθως  γίνεται στην κλινική διαδικασία. Επακόλουθο αυτής της εμπειρίας ήταν μια επιτάχυνση της έρευνας στον τομέα των βιοαισθητήρων και των αντίστοιχων τεχνικών συσκευών που θα  χρησιμοποιούντο ως εμφυτεύσημα  ή τουλάχιστον ως εξωσωματικά  φορητά συστήματα. Η ανάπτυξη τέτοιων ειδικών βιοαισθητήρων για  ιατρική χρήση θα μπορούσε να ωφεληθεί από ένα αυξανόμενο γενικό ενδιαφέρον για τους βιοαισθητήρες για  διάφορες εφαρμογές που άρχισαν στις αρχές της δεκαετίας του '80 και που συνεχίζονται μέχρι τώρα ( δείτε: Scheller Scheller και Scheller) (ερευνητική DCCT ομάδα, 1993). Η απαίτηση για  εμφυτεύσιμους αισθητήρες γλυκόζης υποστηρίχθηκε πρόσθετα από  μεγάλο αριθμό ασθενών-διαβητικών που θέλησαν να βελτιστοποιήσουν την καθημερινή θεραπεία ινσουλίνης τους ,βάσει  συχνά μετρώμενων τιμών συγκέντρωσης γλυκόζης ,και από τη βιομηχανία λόγω της ταυτόχρονης ανάπτυξης των προγραμματιζόμενων αντλιών ινσουλίνης. Εντούτοις, κατά τη διάρκεια της πρώτης δεκαετίας έρευνας αισθητήρων γλυκόζης, η κύρια ιδέα ήταν να αποκατασταθούν  τα διαταραγμένα φυσιολογικά επίπεδα και οι  σχέσεις γλυκόζης-ινσουλίνης στους διαβητικούς με τη βοήθεια ενός τεχνητού κλειστού βρόχου που αποτελείται από τον αισθητήρα ως συσκευή αποστολής σημάτων και την αντλία ως οδηγό που συνδέεται με  έναν ειδικό υπολογιστή ο οποίος ουσιαστικά πραγματοποιεί τη μαθηματική σχέση γλυκόζης/ινσουλίνης (Albisser, 1979),  αποκαλούμενη και ως, "τεχνητό ενδοκρινές πάγκρεας" ή "τεχνητό βήτα-κύτταρο", αντίστοιχα (Clemens et Al, 1977).
Η ουσία  σε αυτό του έγγραφο είναι να ακολουθηθούν τα κύρια βήματα στον δρόμο προς   έναν εμφυτεύσιμο in vivo βιοαισθητήρα γλυκόζης που χρησιμοποιεί παραδειγματικά τις πειραματικές προσπάθειες ,κατά τη διάρκεια των τελευταίων δύο δεκαετιών της ,ομάδας βιοαισθητήρων στο πρώην ίδρυμα διαβήτη "Gerhardt Katsch", Karlsburg,  στην Γερμανία.
2. Βασικές αρχές ανάπτυξης του αισθητήρα γλυκόζης

2.1 Αρχή του αισθητήρα

Μεταξύ των  διάφορων αρχών για τη μέτρηση της γλυκόζης (Fischer, 1991) οι περισσότερες από τις εξελίξεις είναι βασισμένες στους ενζυμικούς  αμπερομετρικούς αισθητήρες γλυκόζης. Σε αυτόν τον τύπο βιοαισθητήρων η γλυκόζη οξειδώνεται συγκεκριμένα με καταλύτη   την οξειδάση ενζυμικής γλυκόζης (GOD  ΕC 1.1.3.4.), και το υπεροξείδιο υδρογόνου (H2O2) που προκύπτει ως αποτέλεσμα αυτής της αντίδρασης ανίχνευσης, οξειδώνεται ηλεκτροχημικά  σε  τάση πόλωσης περίπου + 700 mV από ένα τροποποιημένο πολαρογραφικό ηλεκτρόδιο:
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Ένας συνδυασμός ενζύμων με ηλεκτροχημικούς αισθητήρες περιγράφηκε από τους  Clark and Lyons (1962), ήδη. Το 1982 οι  clark & Duggan δημοσίευσαν για πρώτη φορά την πρόθεση να εμφυτεύσουν έναν ηλεκτροενζυμικό  αισθητήρα γλυκόζης βασισμένο στην GOD οξείδωση γλυκόζης  (Clark and Duggan, 1982) με  κατάλυση  και στην προβλεπόμενη  ανοδική οξείδωση H2O2, για να μετρηθεί η  συγκέντρωση γλυκόζης εντός του ανθρωπίνου σώματος.
2.2. Χαρακτηριστικά του αισθητήρα

Ο απλούστερος τύπος αμπερομετρικών ηλεκτροδίων είναι το κυλινδρικό- συμμετρικό σύστημα  δύο ηλεκτροδίων  αποτελούμενο  από μια κεντρική άνοδο λευκόχρυσου (Pt) ως λειτουργούν ηλεκτρόδιο που περιβάλλεται από ένα Ag/Ag  ηλεκτρόδιο αναφοράς χλωριδίου (άργυρος/AgCl). Εξαρτώμενα από το μέγεθός του καθώς επίσης και την ευελιξία, αυτά τα ηλεκτρόδια διαμορφώνονται σαν μολύβι  ( εξωτερική διάμετρος 2 χιλ.) ή σαν  καθετήρα ( εξωτερική διάμετρος 0.6 χιλ.), αντίστοιχα. Εκτιμώντας ότι στις περισσότερες συμβατικές sensor-based εργαστηριακές συσκευές ανάλυσης, το ένζυμο παρέχεται ως τμήμα του ρυθμιστικού διαλύματος που είναι απαραίτητο για  αραίωση του δείγματος, οι βιοαισθητήρες  για  επαναλαμβανόμενη ή συνεχή χρήση in vivo πρέπει να εξοπλιστούν με το, αναπόφευκτα σταθερό,ένζυμο που ακινητοποιείται άμεσα στο βασικό ηλεκτροχημικό μετατροπέα ή μέσα σε ένα σύστημα μεμβρανών που καλύπτει την άκρη των  ηλεκτροδίων.
Στα ,διαμορφωμένα  σαν μολύβι, ηλεκτρόδια ο ενζυμικός GOD  που ακινητοποιήθηκε  επάνω σε μικρόσφαιρες sepharose  χρησιμοποιώντας μια καθιερωμένη διαδικασία (Weetall και Flemming) θα μπορούσε να καθοριστεί μηχανικά από  μεμβράνες  (Abel Abel και Abel). Στην περίπτωση των διαμορφωμένων σαν καθετήρα, ηλεκτροδίων η ενζυμική σταθεροποίηση έχει πραγματοποιηθεί με τη βύθιση των ακρών των ηλεκτροδίων σε ένα μίγμα GOD, λευκωματίνης ανθρώπινου  ορού  (HSA, Rhodalbumin) και γλουταραλδεϊ'δης (GA, 25%) και αφήνοντας το να στεγνώσει (abel et Al, 1999). Μια εναλλακτική μέθοδος για να πραγματοποιηθεί  μια μακροπρόθεσμη σταθερή ακινητοποίηση GOD, και στο μικρογραφημένο, τύπου βελόνας- και τύπου καθετήρα-διαμορφωμένους βιοαισθητήρες γλυκόζης, είναι η παγίδευση του GOD   σε πολύ (υδροξυαιθυλικό) methacrylate (pHEMA) (Schulz et Al, 1999).
Προκαλούμενο από την περιορισμένη ενζυμική δραστηριότητα ,όπως καθορίζεται στη μικρή περιοχή στην άκρη του βασικού ηλεκτροδίου που πρέπει να μικρογραφηθεί όσο το δυνατόν περισσότερο για να καταστεί   εμφυτεύσιμο εργαλείο ,το εξαρτώμενο από τη συγκέντρωση γλυκόζης, σήμα  απεικονίζει ένα  πολύ μικρό εύρος μέτρησης  μόνο. Αυτό ισχύει ιδιαίτερα, εάν το στρώμα ενζυμικής αντίδρασης καλύπτεται από  υλικά μεμβρανών διάχυσης σαν αυτά που  χρησιμοποιούνται  στις εργαστηριακές συσκευές ανάλυσης. Εντούτοις, μια ουσιαστική προϋπόθεση για τη μέτρηση της γλυκόζης στα αδιάλυτα καθώς επίσης και  στα ,μικρής διαλυτότητας, βιολογικά μέσα αναπαλλοτρίωτα για τους εμφυτεύσιμους in vivo αισθητήρες είναι το εκτεταμένο γραμμικό εύρος  (τουλάχιστον μέχρι 20 mM). Αυτό το πρόβλημα μπορεί να λυθεί από ένα στοιχειομετρικό πλεόνασμα του  συν-αντιδρώντος οξυγόνου  (O2) σε σχέση με τo κατάλοιπο γλυκόζης  στο ένζυμο. Για να ελέγξουν την αναλογία διάχυσης  γλυκόζης /οξυγόνου στο ενζυμικό στρώμα του αισθητήρα ,κυρίως τρεις τρόποι έχουν πραγματοποιηθεί με στόχο  την επέκταση του γραμμικού  εύρους μέτρησης  των βιοαισθητήρων γλυκόζης.
Η παραγωγή των μεμβρανών διάχυσης άμεσα επάνω στα μικρογραφημένα ηλεκτρόδια (Shichiri Brunstein και Abel) που πραγματοποιούν την κατάλληλη διάχυση της γλυκόζης και του οξυγόνου φαίνεται να είναι μια κομψή μέθοδος. Παρά τον προσεκτικό έλεγχο της διαδικασίας σχηματισμού μεμβρανών, η αναπαραγωγιμότητα των  λειτουργικών ιδιοτήτων των μεμβρανών καθώς επίσης και η μακροπρόθεσμη σταθερότητά τους δεν είναι ικανοποιητική, μέχρι τώρα (Hep et Al, 1992).
Η ιδέα  "πόρτων αναλύτη" χρειάζεται μια κάλυψη μεμβρανών του ακινητοποιημένου ενζύμου που είναι αρχικά στεγανές για τον αναλύτη  αλλά καλά διαπερατές από το συν-αντιδρόν. Οι διατρήσεις της μεμβράνης μπορούν να περιορίσουν τη μεταφορά   αναλύτη  ποσοτικά καθώς επίσης και τοπικά. Κατά συνέπεια, η αναλογία της διάχυσης αναλύτη  και της διάχυσης οξυγόνου μπορεί να ρυθμιστεί σαν εξάρτηση του αριθμού ή/ και της περιοχής των διατρήσεων των μεμβρανών (Εικόνα 1). Εκτιμώντας ότι η πιθανότητα  μηχανικών διατρήσεων περιορίζεται έντονα από το  ικανοποιητικό μέγεθος της περιοχής των  μεμβρανών (abel et Al, 1984) μια  τεχνική λέιζερ παλμού χωρίς επαφή, επιτρέπει τη μικρό-διάτρηση  μικρών περιοχών μεμβρανών άμεσα επάνω σε κυρτές επιφάνειες  μικρό βελόνας καθώς επίσης και των  ,σαν καθετήρα-διαμορφωμένων, αισθητήρων που προορίζονται για  in vivo εφαρμογή (von Woedtke et Al, 1997).
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Εικόνα 1.Επίδραση του ποσού της διάχυσης της γλυκόζης  δια της μεμβράνης στα χαρακτηριστικά βαθμονόμησης των ενζυμικών αισθητήρων γλυκόζης.(α) Σχηματική αναπαράσταση της ιδέας πόρτων αναλύτη.(β)καμπύλες βαθμονόμησης ενζυμικών αισθητήρων γλυκόζης για διάφορες τιμές διατρήσεων μιας υδρόφοβης μεμβράνης πολυαιθυλενίου 
Ο δισδιάστατος αισθητήρας γλυκόζης  (Gough et Al, 1985) βασισμένος στη διάχυση αναλύτη στην άκρη του ηλεκτροδίου και μια  συν-αντιδρούσα διάχυση  μέσω του κυλινδρικού τοίχους του αισθητήρα τύπου βελόνας ,χωρίζει τις διαχύσεις μεταξύ τους σε διαφορετικές περιοχές. Σε αντίθεση με άλλους ένας ενζυμικός αισθητήρας γλυκόζης και ένας αισθητήρας οξυγόνου εμφυτεύτηκαν ταυτόχρονα και χρησιμοποιήθηκε μια διαφορική μέτρηση (που προκαλείται από την κατανάλωση οξυγόνου στον ενζυμικό αισθητήρα) και  των δύο σημάτων αισθητήρων 

von Woedtke et al., 1994                

Η χρήση  μεσολαβητών ηλεκτρονίων για να υπερνικηθεί η ανεπάρκεια οξυγόνου μέσα στο ρευστό δείγμα  ήταν ένας άλλος τρόπος να πραγματοποιηθεί μια ανεξάρτητη αντίδραση οξυγόνου (Habermüller et Al, 2000). Επ'αυτού, η ανεπαρκής σταθερότητα του ακινητοποιημένου μεσολαβητή είναι το κύριο πρόβλημα, μέχρι τώρα. Μια μακράς διαρκείας πρακτική εργαστηριακή εμπειρία με αυτόν τον διαμορφωμένο ,τύπου πόρτας,  βιοαισθητήρα γλυκόζης θα μπορούσε να αποδείξει την άριστη σταθερότητα των λειτουργικών χαρακτηριστικών του (abel et Al, 1999). Παρά την καλά γνωστή επιρροή του υπεροξειδίου του υδρογόνου ως προϊόν της ενζυμικής οξείδωσης γλυκόζης στην ενζυμική δραστηριότητα GOD (Malikkides και Weiland, 1982) μια πρακτική επιρροή αυτού του φαινομένου παρεμπόδισης προϊόντων ,στη σταθερότητα μέτρησης των αισθητήρων ενζυμικής γλυκόζης, θα μπορούσε να αποκλειστεί (Von Woedtke et Al, 1994a).a
). 

2.3. Χαρακτηριστικά και βιοσυμβατότητα των υλικών 
Eξετάζοντας  τα διαφορετικά χαρακτηριστικά αισθητήρων χωρίς και -με ειδικές μεμβράνες διάχυσης κάποιος  καταλήγει  στο συμπέρασμα ότι οι ιδιότητες και η σύνταξη των χρησιμοποιούμενων υλικών , αντιπροσωπεύουν το πραγματικό κλειδί για να πραγματοποιηθούν  βιοαισθητήρες για  in vivo χρήση. Αυτό ισχύει όχι μόνο για την πραγματοποίηση των σχετικών χαρακτηριστικών μέτρησης αλλά και για τη μακροπρόθεσμη λειτουργική βιοσταθερότητα. Αυτό σημαίνει ότι το υλικό μεμβρανών που χρησιμοποιείται ως εξωτερική κάλυψη ενός αισθητήρα πρέπει να περιλάβει τις απολύτως νέες βιοσυμβατές ιδιότητες  που δεν είναι συγκρίσιμες με εκείνες που επιδιώκονται στα υλικά τεχνητών οργάνων και άλλων μοσχευμάτων. Στην περίπτωση ενός εμφυτευμένου βιοαισθητήρα οποιαδήποτε αποτελέσματα στον περιβάλλοντα ιστό που να οδηγούν  τελικά σε  μείωση της πρόσβασης αναλύτη επί του τόπου εμφύτευσης πρέπει να εξεταστούν  προσθετικά (Wisniewski et Al, 2000). Οι καλά γνωστές και συνηθισμένες βιολογικές αντιδράσεις όπως  προσκόλληση κυττάρων, πρωτεϊνικές αποθέσεις, ενθυλάκωση που είναι πολύ συχνές και ποθητές στην περίπτωση των τεχνητών οργάνων πρέπει να αποκλειστούν στην περίπτωση των εμφυτευμένων βιοαισθητήρων δεδομένου ότι τα λειτουργικά χαρακτηριστικά τους θα αλλάξουν κατά τρόπο μη-προβλέψιμο (Schlosser και Ziegler, 1997). Εκτενείς έρευνες έχουν γίνει για να πραγματοποιηθούν  μεμβράνες από  διαφορετικά πολυμερή  όπως polytetrafluoroethylene (PTFE) (Vaidya και Wilkins, 1993), polyvinylchloride (PVC) (Cha et Al, 1991), perfluorosulphonic οξύ (Nafion) ,οξικό άλας κυτταρίνης (Brunstein et Al, 1989), αναπαραγόμενη κυτταρίνη (Abel και clark), πολυουρεθάνιο και ως ενιαία μεμβράνη (Bindra και Abel) και συνδυασμένο με το άλας αλγινικού οξέος (Shichiri et Al, 1989) ή το οξικό άλας κυτταρίνης, αντίστοιχα. Τα υλικά που τροποποιούνται από το heparinisation επιφάνειας (Hubbell, 1993), τα καλύμματα με τους αδαμαντοειδείς άνθρακες (Higson και Vadgama, 1993) και τους φωσφολιπίδιο-παράγοντες έχουν εξεταστεί σχετικά με την καταλληλότητά τους ως μεμβράνη διάχυσης in vitro και in vivo για  μακροπρόθεσμη χρήση.
Η οδηγία ιατρικών συσκευών (MDD) και το MDD της Ευρωπαϊκής Επιτροπής δίνουν τους κανόνες πώς να αποδειχθεί  η βιοσυμβατότητα, δηλ. η απόδειξη  ότι δεν υπάρχουν  κυτταροτοξικά, ερεθιστικά, ευαισθητοποιητικά, συστημικά, γενοτοξικά, και  καρκινογόνα αποτελέσματα των υλικών που χρησιμοποιούνται και του τελικού μοσχεύματος . Μεταξύ των άλλων ,οι δοκιμές βιοσυμβατότητας   πρέπει να εξετάσουν τη φύση, τη διάρκεια, τη συχνότητα, και τους όρους έκθεσης και τα τοξικολογικά στοιχεία όλων των συστατικών του μοσχεύματος καθώς επίσης και τη φυσικό-χημική  υπόσταση και την αναλογία μεταξύ της επιφάνειας του μοσχεύματος και του όγκου της περιοχής εμφύτευσης (Eloy, 1994). Ισχύοντες αυτοί οι κανόνες για τα λειτουργικά  προβλήματα και αυτά της βιοσυμβατότητας των εμφυτεύσιμων βιοαισθητήρων  πρέπει να εξεταστούν και τα 2 στο ίδιο επίπεδο. Για να εξεταστούν όλες αυτές οι  πτυχές είναι απαραίτητο να ερευνηθούν όλα τα συστατικά καθώς επίσης και το πλήρες μηχάνημα αισθητήρων υπό  in vivo όρους.
3. Ερευνητικές μελέτες στο δρόμο προς τους in-vivo αισθητήρες γλυκόζης

3.1 Πειράματα σε ζώα για τον λειτουργικό προσδιορισμό των in-vivo αισθητήρων γλυκόζης 

Ο πρώτος και απλούστερος τρόπος να πραγματοποιηθεί η συνεχής μέτρηση της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος ήταν η χρήση του συστήματος ανίχνευσης μιας  συσκευής εργαστηριακής   ανάλυσης  που συνδυάστηκε σε γενικές γραμμές με ένα σύστημα ροής. Οι συμβατικές μεμβράνες διάλυσης καθώς επίσης και οι  μεμβράνες ανάστροφης  ώσμωσης και οι σωλήνες διάλυσης είχαν εφαρμοστεί για να ρυθμίσουν το  εύρος μετρήσεων του   συστήματος υπό τους όρους ενός εξωσωματικού συστήματος ροής με τη ρυθμιστική διάλυση και το χωρισμό μέσω του αέρα ,της συνεχούς ροής του φλεβικού αίματος. Εκτός από  την εξωσωματική  ροή ακόμη και η επιρροή των ενδοφλέβιων φόρτων  γλυκόζης θα μπορούσε να παρατηρηθεί, που σημαίνει ότι εκτός από την καθυστέρηση που προκλήθηκε από το μήκος των σωλήνων των συστημάτων ροής ήταν δυνατή  μια παρατήρηση πραγματικού χρόνου των πολύ γρήγορων αλλαγών της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος  (abel et Al, 1983). Αυτό το εξωσωματικό   σύστημα μετρήσεων  ονομάστηκε  Biostator® (Clemens et Al, 1977) και χρησιμοποιήθηκε στην ερευνητική ρουτίνα καθώς και  σαν  διαγνωστικό και σε απευθείας σύνδεση θεραπευτικό εργαλείο σε πολλές περιοχές σε όλο τον κόσμο.
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 Σχετικά με το χρόνο ζωής των  αισθητήρων αυτών των εξωσωματικών  συστημάτων  έπρεπε να μάθουμε ότι περιοριζόταν από την επιρροή του διαμερίσματος αίματος αν και πραγματοποιούνταν  μια διάλυση δειγμάτων σε κάθε περίπτωση. Σαν πρώτο βήμα για να εξεταστεί η επιρροή του αίματος στις μεμβράνες διάχυσης, εγκαταστάθηκε και  χρησιμοποιήθηκε ένα εξωσωματικό κύκλωμα  πειραματικά σε αρουραίους (Reach et Al, 1986). Σαν παράδειγμα του  πώς έχει αλλάξει η επιφάνεια των  μεμβρανών από τη συνεχή ροή αίματος ,η εικόνα 2 παρουσιάζει  μια  μικροσκοπική εικόνα  αναπαραγόμενης μεμβράνης κυτταρίνης (Cuprophan®) πριν και μετά από μόνιμη ροή αίματος 8 ωρών που αντιπροσωπεύει τις ογκώδεις πρωτεϊνικές εναποθέσεις
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Εικόνα 2.εικόνα μικροσκοπίου αναπαραγόμενης μεμβράνης που χρησιμεύει σαν εξωτερικό στρώμα κάλυψης ενός ενζυμικού αισθητήρα γλυκόζης πριν (α) και μετά(β) από 8 ώρες μέτρηση γλυκόζης σε εξωσωματικό σύστημα

Αυτό το κρίσιμο αποτέλεσμα που ήταν  παρόμοιο με αυτό που λήφθηκε με άλλα υλικά μεμβρανών που ερευνήθηκαν με το εξωσωματικό κύκλωμα ,οδήγησε στην  αρχή της  αναζήτησης για ένα άλλο διαμέρισμα στον οργανισμό όπου απεικονίζεται  η συγκέντρωση γλυκόζης σε κυκλοφορία. Ένας άλλος λόγος για αυτήν την αναζήτηση  ήταν η μελλοντική εφαρμογή αισθητήρων μέσα στο σώμα δεδομένου ότι  επαναλαμβανόμενες φλεβικές διακοπές  που συνδέθηκαν με την εμφύτευση αισθητήρων δεν είχαν καμία  πιθανότητα να γίνουν  αποδεκτές από τους ασθενείς, ιδιαίτερα δεδομένου ότι καμία μακροπρόθεσμη λειτουργία του αισθητήρα δεν μπόρεσε κάποιος  να  την εγγυηθεί, μέχρι τώρα.
Κατά συνέπεια, το διάμεσο ρευστό εκλέχτηκε ως κατάλληλο και πολύ περισσότερο προσιτό  διαμέρισμα για τους εμφυτεύσιμους αισθητήρες μέσω  υποδόριας εισαγωγής. Για να συγκριθεί η συγκέντρωση γλυκόζης αίματος και η  ενδιάμεση συγκέντρωση, εγκαινιάστηκε μια τεχνική φυτιλιών που επέτρεψε την ταυτόχρονη λήψη δειγμάτων και από τα δύο διαμερίσματα. Από αυτά τα πειραματικά αποτελέσματα συνήχθη το συμπέρασμα ότι η υποδόρια ενδιάμεση συγκέντρωση γλυκόζης απεικονίζει τη συγκέντρωση γλυκόζης κυκλοφορίας σχεδόν ακριβώς, τουλάχιστον υπό   όρους σταθερής κατάστασης και κανονικής ζωής, δηλ. εκτός από  όρους δοκιμής με μη-φυσιολογικές  ταχύτατες αλλαγές  της μετρούμενης παραμέτρου (εικόνα  3, Fischer et Al, 1987). Σε μια βασική πειραματική μελέτη που χρησιμοποιεί σκυλιά με  ινσουλίνο-εξαρτώμενο διαβήτη θα μπορούσε να καταδειχθεί ότι η διάμεση συγκέντρωση γλυκόζης που μετριέται από έναν ,υποδόρια εμφυτευμένο βιοαισθητήρα γλυκόζης ,μπορεί να χρησιμοποιηθεί ως εισαγωγή για ένα ανατροφοδοτούμενο-ελεγχόμενο σύστημα για τη δόση ινσουλίνης. Η  κανονική γλυκαιμική  κατάσταση   θα μπορούσε να αποκατασταθεί και να διατηρηθεί κατά τη διάρκεια αρκετών ωρών και τα δια στόματος εισαχθέντα φορτία γλυκόζης θα μπορούσαν να αντισταθμιστούν καλά από αυτό το σύστημα κλειστού  βρόχου( Fig. 4, Rebrin et al., 1989). 
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Εικόνα 3. Συγκέντρωση γλυκόζης στο πλάσμα(άσπροι κύκλοι ) και στο ενδιάμεσο υγρό του υποδόριου ιστού(μαύροι κύκλοι) με δειγματοληψία και ρεύμα ενός υποδόριου ενζυμικού αισθητήρα γλυκόζης(τρίγωνα) σε υγυή  σκυλιά ,κατά τη διάρκεια και μετά από ενδοφλέβια ένεση  0.1 U kg−1  και επόμενη  3.0 mU kg−1 min−1 κανονικής ινσουλίνης και ένεση  γλυκόζης 4.0 g μετά την ινσουλίνη.
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Εικόνα 4. Ελεγχόμενη έγχυση ινσουλίνης σε διαβητικό σκύλο βασισμένη στο σήμα ενός υποδόριου αισθητήρα γλυκόζης. Συνεχής γραμμή:σήμα αισθητήρα .Κύκλοι:μετρήσεις γλυκόζης πλάσματος. Βέλη : (1)εισαγωγή αισθητήρα (2) αρχή έγχυσης ινσουλίνης βασισμένη στις τιμές γλυκόζης πλάσματος (3) ρύθμιση σήματος αισθητήρα βασισμένη στις τιμές γλυκόζης πλάσματος –αρχή έγχυσης ινσουλίνης βασισμένη στο σήμα του αισθητήρα (4) δια στόματος κατάποση φορτίου γλυκόζης .

Εντούτοις, μια στερεότυπη χρήση των εμφυτευμένων αισθητήρων γλυκόζης παρακωλύθηκε, λόγω διάφορων προβλημάτων σχετικά με τη σταθερότητα καθώς επίσης και τη δυνατότητα αναπαραγωγής του in vivo σήματος αισθητήρων συμπεριλαμβανομένης της τελικής απώλειας στην ευαισθησία των αισθητήρων μετά από αρκετές ώρες της in vivo διαδικασίας. Θα μπορούσε να αποδειχθεί ότι οι αστάθειες στη συνεχή λειτουργία των υποδόριων  αισθητήρων γλυκόζης δεν προκλήθηκαν από τις αλλαγές ή τους περιορισμούς στον ανεφοδιασμό οξυγόνου του ιστού (Fischer et Al, 1989). Μια κύρια παρατήρηση κατά τη διάρκεια όλων των ζωικών πειραμάτων ήταν ότι τα in vitro χαρακτηριστικά βαθμονόμησης των αισθητήρων γλυκόζης δεν θα μπορούσαν να εφαρμοστούν δια χειρός σε συνθήκες  μέτρησης στους υποδόριους ιστούς. Επομένως, συστήθηκε μια διαδικασία βαθμονόμησης για τους εμφυτευμένους αισθητήρες που θα μπορούσε να χρησιμοποιηθεί στην  on-line παρακολούθηση. Η λογική αυτής της διαδικασίας συνίσταται στην  ανάλυση του ρεύματος αισθητήρων και των τιμών αναφοράς γλυκόζης αίματος κατά τη διάρκεια των κανονικών διακυμάνσεων της γλυκαιμίας (Woedtke et Al, 1989). Ο συνεχής in vivo  έλεγχος γλυκόζης απαιτεί  σχετικά γρήγορη-απόκριση  συσκευών για να απεικονιστούν  οι  κινητικές αλλαγές της ενδοσωματικής συγκέντρωσης γλυκόζης χωρίς οποιαδήποτε καθυστέρηση. Το αποτέλεσμα μιας μελέτης για να συγκριθούν οι in vitro και in vivo κινητικές των εμφυτεύσιμων αισθητήρων γλυκόζης ήταν μια υποχρεωτική μέθοδος για να χαρακτηριστούν οι  κινητικές απόκρισης τέτοιων αισθητήρων in vitro υπό  σαφώς καθορισμένους όρους. Στην ίδια μελέτη θα μπορούσε να αποδειχθεί βάσει διάφορων ζωικών πειραμάτων ότι οι κινητικές παράμετροι του μετρούμενου σήματος   της υποδόριας γλυκόζης  προκαλούνται κυρίως από το γενικευμένο  σύστημα "εμφυτευμένος αισθητήρας συν το υποδόριο διαμέρισμα γλυκόζης" καλύτερα απ' ό,τι από τις κινητικές απόκρισης  του ίδιου του αισθητήρα
Παρά την επιτυχία στην επίλυση των ενιαίων και ειδικών προβλημάτων του in vivo ελέγχου γλυκόζης από υποδόριους  αισθητήρες ,το γενικό πρόβλημα  ανεπαρκούς σταθερότητας και  δυνατότητας αναπαραγωγής του in vivo σήματος αισθητήρων ενέμεινε τώρα όπως  και πριν. Ως αποτέλεσμα ενός πλήθους ζωικών πειραματικών έπρεπε να μαθευτεί ότι η κύρια αιτία για οποιαδήποτε αναξιοπιστία  δεν προκαλείται από την ίδια τη λειτουργία των  αισθητήρων αλλά προφανώς από διάφορες αντιδράσεις του  ιστού ενάντια στους αισθητήρες που ενεργούν ως ξένοι οργανισμοί.
3.2. Αποστείρωση
Η αποστείρωση ήταν ένα κρίσιμο σημείο στην ανάπτυξη των αισθητήρων γλυκόζης για  in vivo χρήση. Η αποστείρωση  των αισθητήρων  δεν είναι  μόνο μια κύρια προϋπόθεση για την πρακτική κλινική εφαρμογή τους . Επιπλέον, όλες οι βελτιστοποιήσεις των υλικών για να ελαχιστοποιηθούν οι  ανοσολογικές  αντιδράσεις του ζώντος  ιστού  ενάντια στον αισθητήρα δεν είναι δυνατές εάν η αποστείρωση   δεν είναι εγγυημένη. Επειδή μια χρήσιμη μέθοδος αποστείρωσης ενζυμικών  αισθητήρων γλυκόζης πρέπει όχι μόνο να εξασφαλίσει τις ανάγκες της πλήρους  αποστείρωσης, αλλά πρέπει και  να εγγυηθεί επίσης τη λειτουργική σταθερότητα των αισθητήρων, οι συμβατικές θερμικές διαδικασίες αποστείρωσης δεν ισχύουν. Λόγω της τοξικότητας καθώς επίσης και της έκθεσης των  προσροφώμενων  υπολειμμάτων στην ενεργό περιοχή ,η αέρια αποστείρωση που χρησιμοποιεί το οξείδιο αιθυλενίου δεν μπορεί να συστηθεί για τα υλικά που χρησιμοποιούνται στην in vivo εφαρμογή. Η ακτινοβολία  γάμα με συνιστώμενη δόση 25 kGy καθώς επίσης και η δράση 2 ή 3% διαλύματος  γλουταραλδεϊ'δης προκάλεσε  αλλαγές της  in vitro  λειτουργικότητας και αλλοιώσεις των  πολυμερών σωμάτων, αντίστοιχα. Συνεπώς,  μέθοδοι αντιμικροβιακής επεξεργασίας έπρεπε να προσαρμοστούν ειδικά στους ενζυμικούς βιοαισθητήρες γλυκόζης. Μια δυνατότητα είναι η συνδυασμένη επεξεργασία από 0.6% διάλυμα  υπεροξειδίου υδρογόνου  πάνω από 4 ημέρες με  ακτινοβολία γάμα 7 kGy. 

Μετά από αυτό, μόνο μια μικρή απώλεια ευαισθησίας μπορεί  να καταγραφεί ( Woedtke et Al, 1994b). Ο συνδυασμός μιας ειδικά σχεδιασμένης καθολικής ομοιογενούς υπεριώδους ακτινοβολίας (UHUV) πάνω από 300 s με 3 ημέρες επεξεργασία από μια ένωση  υπεροξειδίου υδρογόνου (0.15% αποτελεσματική συγκέντρωση υπεροξειδίου υδρογόνου) δεν προκάλεσε οποιαδήποτε επιρροή στη λειτουργία αισθητήρων γλυκόζης in vitro (von και Abel). Χρησιμοποιώντας βακτηριακά σπόρια που γίνονται αποδεκτά ως βιοενδείκτες για τον έλεγχο αποστείρωσης  και τις ,πολλαπλών βημάτων ,συνδυαστικές  μεθόδους  θα μπορούσε να αποδειχθεί πειραματικά μια μείωση μικροβίων μετά από  8  log10 επαναλήψεις από 10−2  έως 10−6  στα σπόρια βακτηρίων  ,ανά αντικείμενο δοκιμής κατά  μέσο όρο. Γενικά, εάν πρέπει να χρησιμοποιηθούν   μη-θερμικές μέθοδοι φαίνεται να είναι αδύνατο να εγγυηθούμε  ένα επίπεδο  αποστείρωσης10−6    όπως απαιτείται από τις φαρμακοποιίες. Συνεπώς, οι αποτελεσματικές ιδέες να παραχθούν   αποστειρωμένοι  βιοαισθητήρες γλυκόζης για  ιατρικές και βιολογικές εφαρμογές πρέπει να βασιστούν όχι μόνο στις επεξεργασίες τελικών προϊόντων αλλά πρέπει να περιλάβουν μείωση των  μικρόβιων  σε κάθε βήμα κατασκευής. Τέλος, η επικύρωση οποιασδήποτε ιδέας (σύλληψης) για την παραγωγή  αποστειρωμένων  εμφυτεύσιμων  βιοαισθητήρων  πρέπει όχι μόνο να περιλάβει τη μικροβιακή αποστείρωση  αλλά πρέπει να λάβει υπόψη και οποιαδήποτε αποτελέσματα στη λειτουργία καθώς επίσης και στο βιοσυμβατότητα των αισθητήρων.
3.3. Έρευνες για τα υλικά 
Μεταξύ της ποικιλίας  εμφυτεύσιμων συσκευών οι βιοαισθητήρες για  in vivo εφαρμογή πρέπει να εγγυώνται  τις  υψηλότερες απαιτήσεις βιοσυμβατότητας καθώς επίσης και βιοσταθερότητας, επειδή οποιαδήποτε δυσμενής αντίδραση του ιστού ενάντια στον αισθητήρα οδηγεί τελικά σε αλλαγές της λειτουργίας των αισθητήρων. Συνεπώς, μια σωστή επιλογή των υλικών ειδικά για την εξωτερική μεμβράνη του αισθητήρα είναι μεγάλης σπουδαιότητας για την κατασκευή βιοαισθητήρων. Δεδομένων όσων  μπορέσαμε  να μάθουμε  από τα ζωικά πειράματα ,η απώλεια λειτουργικής βιοσταθερότητας μπορεί να προκληθεί κυρίως από  αλλαγές του μικρό-περιβάλλοντος  γύρω από τον αισθητήρα, το οποίο κατ’ επέκταση  θα μπορούσε να επηρεάσει τους όρους διάχυσης και την αληθινή διαθεσιμότητα της γλυκόζης του αναλύτη  καθώς επίσης και του συν-αντιδρώντος οξυγόνου  . Εντούτοις, τέτοιες δυσμενείς αντιδράσεις  επί του μικρό-περιβάλλοντος   των αισθητήρων φαίνονται να εμφανίζονται πολύ πριν από άλλες δυσμενείς συνέπειες όπως τα ερυθήματα  .Επειδή οι ανοσολογικές  αντιδράσεις φαίνονται να διαδραματίζουν έναν κεντρικό ρόλο στην  διαδικασία  γένεσης ερυθήματος, η αξιολόγηση της ανοσοποίησης θα μπορούσε να  είναι ένα νέο, σημαντικό εργαλείο για την βιοσυμβατότητα μετά από την εμφύτευση. Με βάση διάφορες πειραματικές μελέτες στους αρουραίους συνήχθη το συμπέρασμα ότι η δοκιμή της ανοσοποίησης των υλικών των  αισθητήρων είναι μια , ποσοτική μέθοδος που πρέπει να περιληφθεί στην αξιολόγηση βιοσυμβατότητας  των βιοαισθητήρων που προοορίζονται για in vivo χρήση (Ziegler Schlosser και Schlosser).
4. In vivo εφαρμογή σε ανθρώπους

Με βάση τη γνώση για την αναλογία, δηλ. σχεδόν την εξίσωση της γλυκόζης κυκλοφορίας και της διάμεσης συγκέντρωσης γλυκόζης, τουλάχιστον σε φυσιολογικές αλλαγές της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος, (Fischer και Rebrin) ο υποδόριος ιστός εκλέχτηκε  να είναι η καταλληλότερη περιοχή εμφύτευσης για τις δοκιμές αισθητήρων in vivo. Επιπλέον αυτή η περιοχή εμφύτευσης φαίνεται να είναι ο απλούστερος τρόπος και η πιο αποδεκτή θέση να παρεμβληθούν οι αισθητήρες συνήθως ,και ,εάν είναι απαραίτητο, επανειλημμένως.
Οι τύπου  καθετήρα ενζυμικοί αισθητήρες γλυκόζης στη βάση μικρών ηλεκτροδίων που αποτελούνται από ένα κεντρικό λειτουργούν  ηλεκτρόδιο  σύρματος PT και μια περιβάλλουσα σπείρα άργυρος/AgCl ως ηλεκτρόδιο αναφοράς ,που αναπτύχθηκαν για να εμφυτευτούν και που είναι τώρα εμπορικά διαθέσιμοι (MSME/01, ELBAU, Βερολίνο, Γερμανία) παρεμβλήθηκαν υποδόρια με τη βοήθεια ενός μικρού  trocar μετά από  τοπική αναισθησία. Η χρήση του trocar ήταν απαραίτητη για να επιτρέψει μια γρήγορη και βέλτιστη προσαρμογή πέρα από το δέρμα δεδομένου ότι τα ηλεκτρόδια είναι πολύ εύκαμπτα.
Όλοι οι αισθητήρες είχαν τουλάχιστον το ,διάρκειας  2 εβδομάδων ,  χαρακτηριστικό   ικανοποιητικής σταθερότητας σήματος σε αποστειρωμένα τυποποιημένα διαλύματα πριν από την εμφύτευση. Μετά από την εισαγωγή επιτράπηκε μια  περίοδος 2-3  ωρών  για τη σταθεροποίηση του σήματος αισθητήρων υπό τους νέους βιολογικούς όρους ειδικά στη θερμοκρασία σώματος . Οι ακόλουθες συνεχείς μετρήσεις έγιναν   χωρίς  επαναδιακρίβωση του σήματος αισθητήρων και συγκρίθηκαν   με τις αντίστοιχες αναφορές της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος (συγκέντρωση γλυκόζης πλάσματος, συσκευή ανάλυσης ΙΙ, Beckman® γλυκόζης, Fullerton, ασβέστιο, ΗΠΑ).
Εντούτοις, τα αποτελέσματα των συνεχών μετρήσεων χωρίς οποιαδήποτε επαναβαθμονόμηση, αλλά μετά από  αναδρομικό υπολογισμό βασισμένο στην εκτίμηση σημάτων  του αισθητήρα in vitro , πιο πριν και μετά από την κανονική λειτουργία  ,και με συνέπεια την πραγματική τιμή συγκέντρωσης  γλυκόζης,  μπορεί να μελετηθεί η συμπεριφορά του αισθητήρα υπό  πραγματικούς όρους ζωής κατά τρόπο άριστο. Η εικόνα 5 αντιπροσωπεύει μια ενιαία πειραματική σειρά συνεδρίας άνω των 8 ωρών, συμπεριλαμβανομένης μιας δια στόματος  (OGTT) και ενδοφλέβιας δόσης  γλυκόζης (IVGTT). Υπάρχει μια ευδιάκριτη διαφορά μεταξύ των δύο καμπυλών που προκαλείται από τις αλλαγές της αρχικής λειτουργίας των αισθητήρων κατά τη διάρκεια της in vivo μέτρησης , πιθανότατα. Εξετάζοντας τις παραμέτρους αισθητήρων όπως η γραμμικότητα, το μηδενικό ρεύμα   και συγκρίνοντας  αυτές τις παραμέτρους  πριν , και αμέσως μετά από την in vivo τοποθέτηση και μέτρηση, οι αλλαγές τους είναι υπεύθυνες για τις μακροπρόθεσμες αστάθειες των εμφυτευμένων αισθητήρων γλυκόζης. Επ'ευκαιρία  σημαντικές διαφορές αυτών των παραμέτρων μπορούν να  παρατηρηθούν  ανεξάρτητος της  ποιότητας της λειτουργίας των αισθητήρων in vivo (εικόνα  6).
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  Fig. 
Εικόνα 5. Παρακολούθηση υποδόριας γλυκόζης σε μη-διαβητικό άνθρωπο με χρήση τύπου –καθετήρα  ενζυμικού αισθητήρα γλυκόζης που εισήχθη στον χέρι Η συνεχής γραμμή είναι το σήμα του αισθητήρα και οι κύκλοι οι μετρήσεις γλυκόζης πλάσματος.
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Εικόνα 6 . In vitro δεδομένα βαθμονόμησης αισθητήρα γλυκόζης τύπου καθετήρα πριν και μετά την υποδόρια τοποθέτησή του ε ανθρώπους

Αν και υπάρχει ένας περιορισμένος θόρυβος που παρεμβάλλεται στο σήμα  των αισθητήρων που μπορεί να αποβληθεί με  κάποια τεχνική φιλτραρίσματος κάποιος μπορεί να βρει μια μαθηματική  συνάρτηση  με συνέπεια μια συνεχή καμπύλη γλυκόζης που είναι σε  καλή αντιστοιχία  με τις τιμές αναφοράς (Abel και  Woedtke, 2001), τουλάχιστον κάτω από  κανονική δυναμική γλυκόζης και κατά τη διάρκεια του OGTT. Όπως μπορεί να  φανεί από την  εικόνα  3  και  5 ο αισθητήρας δεν δύναται  να απεικονίσει την εξόρμηση γλυκόζης μετά από την ενδοφλέβια χορήγηση γλυκόζης. Δύο πιθανοί λόγοι πρέπει να συζητηθούν  σε αυτή την περίπτωση -  ο χρόνος απόκρισης του αισθητήρα  να είναι υπερβολικά  μεγάλος, το οποίο σημαίνει ότι η αυξανόμενη συγκέντρωση γλυκόζης κρουστικά  στο αίμα μετά από την έγχυση γλυκόζης στο  αίμα μειώνεται ήδη προτού να είσαι σε θέση να  αντιληφθεί  ο αισθητήρας –η ότι  η πολύ γρήγορα αυξανόμενη συγκέντρωση γλυκόζης στο αίμα δεν εμφανίζεται επί του σημείου  εμφύτευσης των  αισθητήρων, στον υποδόριο ιστό,  λόγω της φυσιολογικής τιμής γλυκόζης  του υγιούς εθελοντή.
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Εικόνα  7. Παρακολούθηση υποδόριας γλυκόζης σε μη-διαβητικό άνθρωπο με χρήση τύπου –καθετήρα  ενζυμικού αισθητήρα γλυκόζης κατά τη διάρκεια δια στόματος ληφθέντων φορτίων γλυκόζης (75 g glucose). 

Εντούτοις αυτό το παράδειγμα εξαίρει  την καταλληλότητα του αισθητήρα που εμφυτεύεται υποδόρια τουλάχιστον για διαγνωστικούς λόγους  για μερικές  ώρες και  ημέρες. Αυτό υπογραμμίζεται από την εικόνα  7 που αντιπροσωπεύει τις προκύπτουσες καμπύλες n=16 των δια του στόματος εισαγομένων  φορτίων γλυκόζης σε ανθρώπους . Εξετάζοντας  το σήμα αισθητήρων in vitro αμέσως μετά από την αφαίρεσή τους  όπως παρουσιάζεται στην εικόνα  8 υπάρχει προφανώς μια εντυπωσιακή απώλεια ευαισθησίας έναντι  αυτής πριν από την in vivo λειτουργία . Αυτή η απώλεια ευαισθησίας εξαφανίζεται κατά τη διάρκεια των επόμενων ημερών μέχρι την αποκατάσταση της αρχικής τιμής της  (εικόνα  8). Η εξήγηση για αυτό το φαινόμενο ίσως είναι μια αντιστρέψιμη παροδική ενζυμική παρεμπόδιση (kerner et Al, 1993) αλλά μια ορισμένη επίδραση καθαρισμού της καλύπτουσας  μεμβράνης από το ρυθμιστικό διάλυμα δεν μπορεί να αποκλειστεί, εντελώς.
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Fig 8. In vitro καμπύλες  βαθμονόμησης αισθητήρα γλυκόζης τύπου καθετήρα πριν και μέχρι 5 μέρες μετά από  in vivo μετρήσεις σε άνθρωπο.
5. Συμπεράσματα
5.1. Εμπόδια που πρέπει να προσπελαστούν 
 Τα πλεονεκτήματα της πολύ συχνής ή συνεχούς εκτίμησης της συγκέντρωσης γλυκόζης κυκλοφορίας ,έναντι σε μερικές μονές  μετρήσεις κατά τη διάρκεια της ημέρας έγιναν προφανή  από τις εκτός σώματος σειρές δόσεων  γλυκόζης αίματος που λήφθηκαν παροδικά υπό  κλινικούς όρους. Συνεπώς, έχει επιδιωχθεί η ανάπτυξη των εμφυτεύσιμων βιοαισθητήρων που στοχεύει στην μη-διακεκομμένη μέτρηση γλυκόζης κατά τη διάρκεια  μακρέος χρονικού διαστήματος   . Το θεμελιώδες πρόβλημα που λύνεται είναι  η πραγματοποίηση της προεπεξεργασίας δειγμάτων ,που πραγματοποιείται  στις εργαστηριακές συσκευές ανάλυσης λίγο πολύ αυτόματα ,από τον ίδιο τον αισθητήρα. Αυτό σημαίνει ότι όλα τα αποτελέσματα, που συνδέονται με τη διάλυση δειγμάτων έπρεπε να αναληφθούν από την  μεμβράνη κάλυψης (σ) του ενζυμικού στρώματος αντίδρασης στην περίπτωση των ενζυμικών βιοαισθητήρων. 

Έτσι,  η ανάπτυξη της  τεχνολογίας πόρτας αναλύτη (Abel και von) καθώς επίσης και ο δισδιάστατος αισθητήρας γλυκόζης (Gough et Al, 1985) και η χρήση των ειδικών εμποδίων διάχυσης που έγινε από πολυουρεθάνη (Shichiri Bindra και Abel) ήταν πραγματικά τα κυριότερα σημεία στον δρόμο προς τους εμφυτεύσιμους αισθητήρες. Άλλο,  εξαιρετικά κύριο σημείο ήταν η απόδειξη της σχέσης της γλυκόζης κυκλοφορίας και της διάμεσης συγκέντρωσης γλυκόζης (Fischer et Al, 1987). 

Η βεβαιότητα ότι η ενδιάμεση συγκέντρωση γλυκόζης απεικονίζει  την κυκλοφορούσα πρόσφερε τη δυνατότητα να εφαρμοστούν οι εμφυτεύσιμοι βιοαισθητήρες μέσω του υποδόριου ιστού και όχι  μέσω μίας φλέβας  σε όλο το αίμα.

 Και τα δύο αυτά  αναπτυξιακά βήματα ήταν θεμελιώδεις προϋποθέσεις για οποιαδήποτε σοβαρή in vivo μελέτη με εμφυτεύσιμους αισθητήρες γλυκόζης. 

Οι μακροπρόθεσμες έρευνες για τη λειτουργική σταθερότητα των ενζυμικών αισθητήρων γλυκόζης δείχνουν  το χρόνο ζωής του αισθητήρα να είναι περισσότερο από 2 έτη υπό  in vitro όρους. Εντούτοις, τόσο  αισιόδοξα αποτελέσματα δεν θα μπορούσαν να παρατηρηθούν σε in vivo μελέτες στα ζώα (Rebrin και Fischer) καθώς επίσης και στα ανθρώπινα όντα (Abel Woedtke, 2001), μέχρι τώρα. Ο λόγος για αυτό είναι η επιρροή του "βιολογικού μαύρου κουτιού" στο βιοαισθητήρα και αντίστροφα. 

Αν και μια εκτεταμένη  μικρογράφηση έχει πραγματοποιηθεί, η γεωμετρία των εμφυτεύσιμων αισθητήρων πρέπει να βελτιστοποιηθεί διαμορφώνοντας τους ,όσο το δυνατόν μικρότερους  ώστε να ελαχιστοποιηθούν  τα αναπόφευκτα αποτελέσματα  κατά τη διάρκεια της διαδικασίας εμφύτευσης. Από την άλλη πλευρά, οι αισθητήρες πρέπει να προετοιμαστούν από ακινητοποιημένο ένζυμο και  από τις μεμβράνες, δηλ. ορισμένες γεωμετρικές διαστάσεις είναι απαραίτητες για το χειρισμό τους.

 Για να πραγματοποιηθεί  το βέλτιστο μέγεθος και από φυσιολογική, και από την  άποψη  της εφαρμοσμένης μηχανικής, οι νέες τεχνολογίες είναι απαραίτητες για να παραγάγουν το βασικό ηλεκτρόδιο κατά τρόπο πολύ ταχύ  με  σταθερές τις ηλεκτροχημικές  του ιδιότητες. Αυτή  είναι μια ουσιαστική προϋπόθεση για να πραγματοποιήσουμε  εμφυτεύσιμους ενζυμικούς αισθητήρες με  συγκρίσιμη συμπεριφορά in vivo σε σχέση με την επιρροή τους στον περιβάλλοντα ιστό. 

Αν και  η ενζυμική ακινητοποίηση σε εξαιρετικά μικρές περιοχές δεν πρέπει να είναι πια   πρόβλημα, η διατήρηση  μακροπρόθεσμα, των  σταθερών ιδιοτήτων διάχυσης της καλύπτουσας  μεμβράνης που είναι  το εμπόδιο διάχυσης για τη γλυκόζη αναλύτη  σε αντίθεση με την ελεύθερη διάχυση του  οξυγόνου, φαίνεται να είναι το κλειδί για να ανοίξει η πόρτα στην μακροπρόθεσμη λειτουργική  βιοσταθερότητα  (Heller, 1999). 

Αν και κάποια πρόοδος έχει επιτευχθεί σχετικά με τις τεχνολογικές μεθόδους στην παραγωγή των βασικών ηλεκτροδίων, π.χ. από την τεχνική λεπτών ταινιών (Hep et Al, 1992) με συνέπεια εμφάνιση μικρό αισθητήρων κατά τη διάρκεια της τελευταίας δεκαετίας, κανένα  υλικό κάλυψης δεν έχει αναπτυχθεί το οποίο να μπορεί να εξασφαλίσει  αμετάβλητες τις  ιδιότητες διάχυσης υπό  in vivo όρους.

5.2. Βήματα προόδου στο κοντινό μέλλον
Στα χρόνια που πέρασαν έγιναν διάφορες προσπάθειες  για την  πραγματοποίηση μιας μεθόδου για  μη επεμβατικό  έλεγχο γλυκόζης. Εκτιμώντας ότι η υποδόρια  γλυκόζη που γίνεται αντιληπτή από την υπέρυθρη φασματομετρία υποφέρει από διάφορα βασικά προβλήματα, (Heise, 1997) ο βιολόγος  GlucoWatch® (Cygnus Inc., Redwood ΗΠΑ) παρουσιάζει  μια ενδιαφέρουσα μέθοδο για τον  έλεγχο , σε γενικές γραμμές ,της υποδόριας συγκέντρωσης  γλυκόζης μέσω  εξαγωγής από το  δέρμα με  iontophoresis. Εντούτοις, παρά την ενθάρρυνση των κλινικών αποτελεσμάτων μελέτης, αυτή η μέθοδος δεν φαίνεται σήμερα να είναι πολύ χρήσιμη ούτε για το συνεχή έλεγχο γλυκόζης ούτε για την πρακτική καθημερινή μέτρηση από τους διαβητικούς ασθενείς (Tamada Garg και Pitzer). Επομένως, τώρα όπως πριν, ο μόνος ελπιδοφόρος τρόπος να πραγματοποιηθεί ενδοσωματικός έλεγχος  γλυκόζης  είναι η βελτιστοποίηση της ενδοδερμικής εφαρμογής ενός τύπου βελόνας ή καθετήρα ,βιοαισθητήρα γλυκόζης .Οι κύριες προσπάθειες πρέπει να συγκεντρωθούν σε έναν εξωτερικά υποδόρια εμφυτεύσιμο  αισθητήρα για  βραχυπρόθεσμη χρήση, δηλ. πρέπει να αντικαθίσταται  κάθε 3-5 ημέρες. Το συνεχές σύστημα ελέγχου γλυκόζης Minimed (CGMS, MiniMed®Inc., Sylmar, ΗΠΑ) έχει χαρακτηριστεί  σαν ένα προχωρημένο αναπτυξιακό στάδιο σε αυτόν τον τομέα). Εντούτοις, αυτό το σύστημα επιτρέπει μόνο  παρατήρηση των  τάσεων της κινητικότητας γλυκόζης, μέχρι στιγμής (Melki και Tichomirova). 

Στην αρχή της δεκαετίας του '90  ο Reach   και οι συνάδελφοι  του , μπόρεσαν  να πραγματοποιήσουν μια σειρά in vivo πειραμάτων χρησιμοποιώντας έναν  τύπου καθετήρα- αισθητήρα γλυκόζης (Bindra et Al, 1991) σε αρουραίους, σκυλιά, και  ανθρώπους (Poitout et Al, 1994). Οι πειραματικές έρευνες για τα ειδικά προβλήματα εφαρμογής στην  in vivo βαθμονόμηση (Velho et Al, 1989),  τον υπογλυκαιμικό  συναγερμό ( Duret et Al, 1996),  τη μείωση παρέμβασης ( Sirat et Al, 1994) και άλλες, θα μπορούσαν να υπογραμμίσουν την πραγματική πιθανότητα να χρησιμοποιηθούν τέτοιοι αισθητήρες για in vivo έλεγχο γλυκόζης τουλάχιστον πέρα από  βραχυπρόθεσμα διαστήματα. Εξετάζοντας τα αποτελέσματα των εκτενών θεμελιωδών μελετών βιοσυμβατότητας  (Ziegler Schlosser και Schlosser) και χρησιμοποιώντας  υλικά κάλυψης  που πραγματοποιούν ένα antigenecity όσο το δυνατόν μικρότερο π.χ. με την κάλυψη των επιφανειών, η επιτυχής παροδική εφαρμογή των εμφυτεύσιμων αισθητήρων γλυκόζης πάνω από 3-5 ημέρες φαίνεται να είναι δυνατή στο εγγύς μέλλον. 

(Updike and Updike). 

Συζητώντας τον όρο "μακροπρόθεσμο λειτουργική βιοσυμβατότητα  in vivo" κάποιος πρέπει να θεωρήσει ότι η έρευνα  για πιθανές ανοσολογικές αντιδράσεις  και  επόμενη "αναδιοργάνωση " του ιστού και του βιοαισθητήρα ως ξένο σώμα, δεν έχει απαντηθεί, μέχρι τώρα. Αυτό σημαίνει ότι το θέμα  παραμένει ανοικτό εάν η μακροπρόθεσμη λειτουργία των αισθητήρων που είναι μη βιοσυμβατοί υπό  in vivo όρους δεν μπορεί να πραγματοποιηθεί καθόλου . 

Ένας ενδιαφέρον τρόπος θα ήταν  να αρχίζουμε  τις μετρήσεις γλυκόζης  μόνο 2-3 εβδομάδες μετά από την εμφύτευση. Το πλεονέκτημα αυτής της μεθόδου  είναι ότι leasons προκαλούμενα από την εμφύτευση  έχουν  υπερνικηθεί κατά τη διάρκεια αυτού του χρονικού διαστήματος. 

Επιπλέον, η ενθάρρυνση του neovascularization κοντά στην επιφάνεια αισθητήρων που υποστηρίζει το σχηματισμό ενός fibrotic στρώματος και την παράδοση της γλυκόζης και του οξυγόνου μέσω των τριχοειδών αγγείων θα μπορούσε να πραγματοποιήσει ευνοϊκούς όρους μέτρησης. Αλλά, αφ' ετέρου, κατά τη διάρκεια αυτής της περιόδου υπάρχει ο κίνδυνος των μολύνσεων που πρέπει να προληφθούν ή να θεραπευθούν εκτός αν είναι διαθέσιμο  ένα εντελώς εμφυτευμένο σύστημα χωρίς οποιαδήποτε μόνιμη διείσδυση δερμάτων (Updike και Updike).

Ένα άλλο σημαντικό γεγονός στο να καταλήξουμε να είμαστε υπέρ η εναντίον  στην εφαρμογή μελλοντικών παραλλαγών  των αισθητήρων είναι η αποδοχή τους  από το διαβητικό ασθενή. Επ'αυτού κάποιος πρέπει να διαφοροποιηθεί  μεταξύ εκείνων των μεταβολικά ασταθών ασθενών που πάσχουν από υπογλυκαιμικά ή υπεργλυκαιμικά επεισόδια  και εκείνων που είναι σε ένα βαθμό υγιείς και έχουν σταθερά επίπεδα γλυκόζης όπως  ο πρωτοπόρος γερμανός διαβητολόγος , Gerhardt Katsch  δήλωσε  το 1938. Εκτιμώντας ότι η πρώτη κατηγορία θα δεχτεί την  αλλαγή αισθητήρων μια φορά κάθε 3 ημέρες για να  αποτραπούν    υπογλυκαιμικά επεισόδια  με τη βοήθεια ενός αισθητήρα έλεγχου , η δεύτερη κατηγορία θα δεχτεί έναν μακροπρόθεσμο λειτουργικό αισθητήρα γλυκόζης, μόνο, λόγω μερικών αναπόφευκτων περιορισμών που συνδέονται με την εφαρμογή αισθητήρων. Εντούτοις, τουλάχιστον για τις διαγνωστικές περιόδους και ως βάση για τη βελτιστοποίηση επεξεργασίας, επίσης, ο βραχυπρόθεσμα  εφαρμόσιμος  αισθητήρας γλυκόζης θα έχει τεράστια αποδοχή στην τεχνολογία ενάντια στον  διαβήτη. Το ζήτημα αυτής της  αυτής της "βραχυπρόθεσμης εφαρμογής" που στοχεύει  στη μαζική παραγωγή των πραγματικά μικρογραφημένων βασικών ηλεκτροδίων πρέπει να λυθεί από ικανούς βιομηχανικούς συνεργάτες καθώς επίσης και  από την αναπαραγώγιμη τεχνολογία σταθεροποίησης του συνδυασμού  των ενζυμικών μεμβρανών για να υπερνικήσουμε  το πρόβλημα των μεγάλων διαφορών των παραμέτρων των  αισθητήρων που σχετίζεται με τη χειρωνακτική παραγωγή αισθητήρων στα εργαστήρια για πειραματικούς λόγους. Υπάρχει πολλή πειραματική εμπειρία με τους αισθητήρες γλυκόζης in vivo. Τώρα χρειάζεται η υποστήριξη από τις ασφαλιστικές εταιρείες  ,σοβαρές  επενδύσεις από τη  βιομηχανία ώστε  να πραγματοποιηθεί η τμηματική κατασκευή των αισθητήρων και των κατάλληλων μετρητικών συσκευών. Αυτός είναι ένας από τους σημαντικότερους όρους για να διασχίσουμε  το πειραματικό στάδιο και για να δώσουμε  τους εμφυτεύσιμους βιοαισθητήρες γλυκόζης στους  διαβητικούς και τους  νοσοκομειακούς γιατρούς.
BioMEMS device συσκευές με ενσωματωμένο ανιχνευτή μικροδιάλυσης και σειρά βιοαισθητήρων. 
Περίληψη
 Εδώ περιγράφεται η επεξεργασία ενός microdevice για τη συνεχή  δειγματοληψία και on-line  έλεγχο  γλυκόζης. Η συσκευή περιέλαβε  ένα σύστημα δειγματοληψίας με μικροδιάλυση  που ενσωματώθηκε στο κανάλι ροής ενός  ενζυμικού  αισθητήρα. Ο αισθητήρας παρήχθη με τεχνολογία λεπτής  ταινίας  και πραγματοποιήθηκε  σε ένα τυπωμένο κύκλωμα  (PCB) που παρείχε τα μέσα και για τις ηλεκτρικές και  για τις  συνδέσεις ροής. Μια polyacrilonitrile ίνα, με  διακοπή στα  50 kDa, χρησιμοποιήθηκε στην επεξεργασία του ανιχνευτή δειγματοληψίας. Η απόδοση της συσκευής αξιολογήθηκε in vitro. Η υψηλή αποδοτικότητα δειγματοληψίας του είναι διαθέσιμο microdialysis επιτεύχθηκε με  την κατάλληλη επιλογή ρυθμού ροής. Οι χρόνοι απόκρισης που ποικίλλουν από 1.5 έως 3.0 λ. καθορίστηκαν για  ποσοστά ροής που κυμαίνονται μεταξύ 1 και 0.2 λ/λεπτό Το  γραμμικό εύρος απόκρισης ήταν μέχρι 30 mM γλυκόζη  ενώ ο θόρυβος  από άλλες ηλεκτροενεργές  ουσίες ήταν σχεδόν αμελητέος. Η συσκευή παρουσίασε άριστη σταθερότητα κάτω από  συνεχή λειτουργία για τουλάχιστον 5 ημέρες και διακύμανση ευαισθησίας λιγότερο από   3% για μία περίοδο 15 ημερών.
1.Εισαγωγή

Τα τελευταία χρόνια, η επιστημονική έρευνα επικεντρώθηκε στην κατασκευή microdevices (μικροσυσκευών) ειδικά σχεδιασμένων για την ανάλυση ενός ή περισσοτέρων αναλυτών.  Οι συγκεκριμένες μικροσυσκευές αποτελούνται από μια δειγματοληπτική διεπαφή, έναν αισθητήρα και την ρευστή σύνδεση μεταξύ τους. 

Ένας από τους πιο διαδεδομένους τομείς που χρησιμοποιούνται, είναι αυτός της ιατρικής μέριμνας.  Συνεχόμενοι έλεγχοι των επιπέδων των αναλυτών μπορούν να συμβάλλουν στην αποτελεσματική θεραπεία χρόνιων ασθενειών.  Αυτός  ο αναλύτης για τον οποίο έχει σχεδιαστεί ο μεγαλύτερος αριθμός των αισθητηριακών συστημάτων είναι αναμφισβήτητα η γλυκόζη (Henry and Wang).  Αυτό οφείλεται στη σημασία του ελέγχου των επιπέδων της γλυκόζης σε ασθενείς που πάσχουν από διαβήτη ώστε να αποφευχθούν κρίσεις υπό- και υπεργλυκαιμίας ( Reach and Wilson, 1992). 

Δυο γενικές προσεγγίσεις έχουν ακολουθηθεί στον έλεγχο της γλυκόζης σε βιολογικά υγρά. Η πρώτη αφορά την άμεση εισαγωγή του αισθητήρα στο ανθρώπινο σώμα (Jobst; Yang and Muguruma), ενώ η δεύτερη τη σύνδεση του σε ένα ειδικά σχεδιασμένο σωλήνα, τον δειγματολήπτη σύζευξης ή ακροστοιχείο δειγματοληψίας (sampling probe), ο οποίος αποτελείται από μια μεμβράνη που δεν επιτρέπει τη διέλευση μοριακών ουσιών (high molecular weight substances), όπως είναι οι πρωτεΐνες ( Steinkuhl; Demsey; Demsey; Osborne; Perdomo and Rhemrev) ενώ αντιθέτως επιτρέπει την απότομη μεταφορά ουσιών από το γύρω μέσο, όπως το αίμα και τον ιστό, στο υγρό που περιβάλλει τη μεμβράνη (ρευστό εξίδρωσης).  Μεμβράνες μικροδιαλυτών συνδεόμενοι με βιο-αισθητήρες έχουν χρησιμοποιηθεί για τον έλεγχο ενός η περισσοτέρων αναλυτών in-vitro/in-vivo.  Τα πειράματα αυτά υποστηρίζουν τη χρησιμότητα της μικροδιαλυτικής τεχνικής για τη συνεχόμενη δειγματοληψία αναλυτών είτε για τον έλεγχο των επιπέδων τους σε βιολογικά υγρά ( Jobst and Vering) είτε για τον έλεγχο συγκεκριμένου μεταβολισμού ιστών ( Korf; Rosdahl and Ellmerer).  Το κύριο πλεονέκτημα της χρήσης ενός μικροδιαλυτικού οπτικού καθετήρα (probe) για δειγματοληψία είναι ότι μπορούν να αποφευχθούν προβλήματα σχετικά με τη συμβατικότητα ή τη μείωση της αισθητηριακής δραστηριότητας που οφείλονται σε biofouling (Wisniewski et al., 2000).

Μικροδιαλυτικά δειγματοληπτικά συστήματα συνδεμένα σε βιο-αισθητήρες έχουν επίσης χρησιμοποιηθεί για τον προσδιορισμό αναλυτών σε διαδικασίες ζύμωσης (Wei Min et al., 1998), αφού ο συνεχόμενος έλεγχος συγκεκριμένων αναλυτών είναι μέγιστης σημασίας για τη διαδικασία ελέγχου σε βιοτεχνολογικές εγκαταστάσεις( Brooks et al., 1991).   

Σε όλες τις προαναφερόμενες περιπτώσεις, παρόλαυτα, οι δειγματοληπτικές και αισθητηριακές συσκευές αποτελούν ξεχωριστά μέρη του συνολικού συστήματος και συνδέονται το ένα με το άλλο με μια εκτεταμένη διασωλήνωση.  Αυτός ο διαχωρισμός αυξάνει τον κίνδυνο να χαθεί κάποιο δείγμα και μπορεί να αποτελέσει την πηγή ασυνέπειας μεταξύ των προσδιοριζόμενων και των πραγματικών τιμών του αναλυτή.  Επίσης, επειδή ο όγκος του συστήματος είναι σχετικά υψηλός, ο χρόνος αντίδρασης αυξάνεται σημαντικά
Μια λύση σε αυτά τα προβλήματα θα ήταν ο συνδυασμός του ανιχνευτή δειγματοληψίας και του  στοιχείου  αίσθησης σε μια ενιαία συσκευή. Ένα σύστημα που υιοθετεί αυτήν την προσέγγιση έχει παρουσιαστεί πρόσφατα (Boehm et Al, 2000). Περιλαμβάνει την κατασκευή μιας μικρο-συσκευής με ανιχνευτή μικροδιάλυσης όπου ενσωματώνεται ένας μικρο- αισθητήρας χρησιμοποιώντας βασική  διαμόρφωση  τυποποιημένης πλάκας  πυριτίου. Η ελαχιστοποίηση του χρόνου απόκρισης επιτεύχθηκε ως αποτέλεσμα της καταστολής του άχρηστου  όγκου του  συστήματος.
Σε αυτό το σημείο  παρουσιάζουμε την κατασκευή  μιας μικρο-συσκευής κατάλληλης για  συνεχή δειγματοληψία και  ανάλυση της γλυκόζης. Η συσκευή είναι εξοπλισμένη με έναν ανιχνευτή μικροδιάλυσης  που ενσωματώνεται στο  καναλι ροής ενός μικρο-ηλεκτρομηχανικού αισθητήρα. Ο αισθητήρας παρήχθη  με  τεχνολογία λεπτού  φιλμ, ενώ τα κανάλια  ροής έγιναν  επάνω  σε λεπτό φιλμ .  Ολόκληρη η  διαδικασία εκτελέσθηκε με συμβατικό τυπωμένο εξοπλισμό κυκλωμάτων και δεν απαιτήθηκαν   εγκαταστάσεις επεξεργασίας φύλλων  πυριτίου. Το στοιχείο αισθητήρα της συσκευής είχε ήδη  αναπτυχθεί   για τον προσδιορισμό της γλυκόζης και  in –vitro  και in-vivo (Jobst και Ellmerer). Η αποδοτικότητα δειγματοληψίας του ανιχνευτή και η γενική απόδοση της συσκευής αυξήθηκαν.

2. Υλικά και μέθοδοι

2.1. Υλικά

Ίνες Polyacrylonitrile 0.24 χιλ. εσωτερικής και εξωτερικής διαμέτρου 0.29 χιλ. λήφθηκαν από  το Hospal (Filtral 12 AN-69HF; Lyon, France). Ο σωλήνας Polyimide με εσωτερική διάμετρο 0.14 χιλ. και εξωτερική διάμετρο 0.18 χιλ. ήταν από το  Goodfellow Cambridge Lt. (Cambridge, UK).Ο σωλήνας ανοξείδωτου χάλυβα με εσωτερική διάμετρο 0.064 χιλ. και  εξωτερική διάμετρο 0.11 χιλ. αγοράστηκε από  την Small Parts Inc(Miami Lakes, FL, USA). Οι βελόνες ανοξείδωτου χάλυβα (20 χιλ. μάκρος, εξωτερική διάμετρος 0.62 χιλ.) με μια ευρεία σχισμή0.20 χιλ.  κατά μήκος των αξόνων τους λήφθηκαν από  την Acufirm (Dreieich, Γερμανία). Η κυανό-ακρυλική κόλλα Loctite 460, που χρησιμοποιήθηκε για τη συναρμολόγηση  της συσκευής, ήταν από  την Loctite Deutschland GmbH (Μόναχο, Γερμανία). Η οξειδάση γλυκόζης (ΕΚ 1.1.3.4 από aspergillus Niger, Biozyme GO3A, 360 U/mg) και η καταλάση (ΕΚ 1.11.1.6 από aspergillus Niger, Biozyme CATANIF, 3000 U/mg) λήφθηκαν από τa Biozyme Laboratories Lt. (Blaenavon, UK). ). D(+)-glucose, 

2.2 Συσκευή 

Η οργάνωση και εγκατάσταση των ηλεκτροχημικών  μετρήσεων  αποτελείται  από ένα χειροποίητο -4 καναλιών ,ποτενσιόμετρο  που χρησιμοποιήθηκε στην  μέτρηση   με τρία  ηλεκτρόδια . Το  ποτενσιόμετρο  συνδέθηκε σε έναν   Η/Υ  με λογισμικό απόκτησης στοιχείων και ένα  πρόγραμμα , που γράφτηκαν σε Asyst 4.0 (Asyst Technologies Inc.), μέσω ενός πίνακα PCL818 ADC  (Advantech). Μια αντλία microinjection χρησιμοποιήθηκε για την παραγωγή  ρευστού (PHD 2000, Harvard Apparatus). Για τις μετρήσεις, η συσκευή τοποθετήθηκε σε έναν πλαστικό πίνακα με  τρύπες για την είσοδο και  έξοδο του ρευστού , που σφραγίστηκαν με o-rings.
2.3. Προετοιμασία του αισθητήρα
Η διαδικασία επεξεργασίας αισθητήρων έχει περιγραφεί λεπτομερώς  (Jobst και Jobst). Κάθε τσιπ αποτελείται  από πέντε κυκλικά  ηλεκτρόδια λευκόχρυσου (0.15 mm2 κάθε ένα) και ένα ηλεκτρόδιο αναφοράς άργυρος/AgCl που έγινε σε έναν φορέα  γυαλιού 0.3 χιλ.. Τα ηλεκτρόδια καλύφθηκαν με μια ημιπερατή  μεμβράνη, η 
οποία προέκυψε με ήλεκτρο-πολυμερισμό  του 1,3-phenylenediamine από ένα διάλυμα 3 mM   σε 0.05Μ  ίζημα  φωσφορικού άλατος με pH 7.0. Οι πρόδρομοι  των μεμβρανών διανέμονται  έπειτα επάνω στην πλάκα από έναν ελεγχόμενο από  PC χειροποίητο   διανομέα που συνδέθηκε με μια cnc μηχανή και διασυνδέθηκαν μέσω  UV ελαφριάς έκθεσης κάτω από flash  αζώτου. Σε κάθε τσιπ κατασκευάστηκαν ένας αισθητήρας  γλυκόζης και ένας κενός αισθητήρας. Οι αισθητήρες περιελάμβαναν  τρεις μεμβράνες:  ένζυμου,  περιορισμού διάχυσης και  μεμβράνη καταλάσεων
2.4 Κατασκευή της συσκευής
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Εικόνα 1. (α) συσκευή (β) ανιχνευτής
Ένας τυπωμένος πίνακας κυκλωμάτων (PCB) που περιλαμβάνει  τα αγώγιμα σημεία , την υποδοχή για το ποτενσιόμετρο και το χρυσό  ηλεκτρόδιο χρησιμοποιήθηκε για τη συναρμολόγηση  της συσκευής βιοαισθητήρα. Το κελί ροής, καθώς επίσης και, ένα 4 χιλ. μήκους και  0.2 χιλ. πλάτους - κανάλι που εκτείνεται από το αριστερό τέρμα  του καναλιού ροής έως την οπή υποδοχής του  ρευστού, δημιουργήθηκε σε ένα  PCB χρησιμοποιώντας ένα  ξηρό  φιλμ  κόντρα  στο στρώμα μόνωσης. Ένα άλλο ευρύτερο κανάλι (περίπου 0.5 χιλ.) φτιάχτηκε  επάνω στο PCB από την οπή  ρευστού έως  την άκρη του  PCB. Τέλος, οι οπές για την είσοδο και έξοδο ρευστού  πραγματοποιήθηκαν  με τρυπάνι πάνω  στο PCB. Ένας μακρύς σωλήνας  ανοξείδωτου χάλυβα 4 εκατ.   παρεμβλήθηκε μέσω του ευρέος καναλιού 0.2 χιλ.  μέχρι το κελί ροής και προσαρτήθηκε  στον πίνακα με  κόλλα. Στη συνέχεια, το τσιπ αισθητήρων έγινε  χρησιμοποιώντας μια αγώγιμη κόλλα και το κανάλι ροής σφραγίστηκε επίσης με  αυτή την κόλλα. Ο όγκος του καναλιού ροής που δημιουργήθηκε με αυτόν τον τρόπο ήταν 0. 36 [image: image61.png]


l (5.5×0.7×0.094 mm3). Ένας σωλήνας polyimide  μάκρους περίπου 2.5 εκατ.  τοποθετήθηκε έπειτα γύρω από το σωλήνα ανοξείδωτου χάλυβα και οδηγήθηκε μέσω του ευρέος καναλιού 0.5 χιλ.  στη οπή για το ρευστό . Ο σωλήνας polyimide έμεινε  σε αυτή  την θέση και το κανάλι σφραγίστηκε από ένα κατάλληλα  κομμένο τσιπ γυαλιού και  συνδέθηκε με  κόλλα. Το τελικό βήμα για την προετοιμασία της συσκευής ήταν η κατασκευή και τοποθέτηση  του σωλήνα micro dialysis. Ο σωλήνας τοποθετήθηκε γύρω από το σωλήνα ανοξείδωτου χάλυβα μέχρι το τέλος του σωλήνα  polyimide και κολλήθηκε  εκεί . Η άλλη πλευρά  του σωλήνα έκλεισε με  κόλλα έτσι ώστε η απόσταση μεταξύ  του ανοξείδωτου χάλυβα και του σωλήνα microdialysis  να είναι  περίπου 0.5 χιλ.. Το συνολικό μήκος του ενεργού  ανιχνευτή   microdialysis ήταν 10 χιλ.. Μια σχηματική άποψη της συσκευής μαζί με μια λεπτομερή άποψη του καθετήρα  δειγματοληψίας παρουσιάζεται στο σχέδιο 1.
2.5. Ηλεκτροχημικός προσδιορισμός της γλυκόζης
Το H2O2 που παρήχθη από την ενζυμική αντίδραση οξειδώθηκε στο λειτουργούν  ηλεκτρόδιο σε δυναμικό  450 mV σε σχέση με το εσωτερικό  ηλεκτρόδιο αργυρού /AgCl. Ο ανεφοδιασμός τάσης και η ανίχνευση  έντασης παράχθηκαν  από ένα ποτενσιόμετρο τεσσάρων καναλιών . Όλες οι μετρήσεις εκτελέσθηκαν σε θερμοκρασία δωματίου. Τα διαλύματα αρχικοποίησης γλυκόζης προετοιμάστηκαν σε ρυθμιστικό διάλυμα σε  pH 7.3 που περιέχει 40 mM CH3COONa, 0.5 mM KH2PO4, 2 mM Na2HPO4, 5 mM KCl, 1.2 mM CaCl2, 0.6 mM MgCl2 και 97 mM NaCl (συνολική συγκέντρωση  ιόντων  χλωριδίου 106 mM).Το ίδιο διάλυμα  χρησιμοποιήθηκε ως ρευστό κίνησης . Προκειμένου να αξιολογηθεί η απόδοση του αισθητήρα ανεξάρτητα από τονανιχνευτή  microdialysis, τα διαλύματα εξακριβωτών αντλήθηκαν άμεσα στον αισθητήρα και χρησιμοποιήθηκαν ως δείγματα συγχρόνως.
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Εικόνα 4.Καμπύλη βαθμονόμησης που παρήχθη από την συσκευή που αναλύεται χρησιμοποιώντας  ρυθμό ροής του υγρού που εγχύεται  0.5 [image: image63.png]


l/min 
Μια χαρακτηριστική καμπύλη βαθμονόμησης που προκύπτει υπό τις  συνθήκες λειτουργίας που περιγράφονται ανωτέρω παρουσιάζεται στην εικόνα  4. Οι συγκεντρώσεις των διαλυμάτων βαθμονόμησης επιλέχτηκαν με τέτοιο τρόπο ώστε  να καλύψουν ολόκληρο το εύρος  των κλινικά αποδεκτών τιμών  συγκέντρωσης  γλυκόζης στο αίμα και σε άλλα βιολογικά ρευστά. Μια γραμμική σχέση λήφθηκε για συγκεντρώσεις γλυκόζης   που κυμαίνονται μεταξύ 0 και 30 mM με έναν συντελεστή αναλογίας  0.9991 και  ευαισθησία 0.38 (±0.03) nA/mM..

Εξετάστηκε επίσης η επίδραση των ουσιών που παρεμβαίνουν συνήθως στον ηλεκτροχημικό προσδιορισμό της γλυκόζης. Οι ουσίες που δοκιμάστηκαν  εδώ ήταν: ασκορβικό οξύ, 2- acetamidophenol, 2.4-διυδροξυβενζοϊκό οξύ  (μεταβολίτης του acetosalicylic οξέος) και ουρικό οξύ. Τα διαλύματα  που περιέχουν καθεμία από αυτές  τις  ουσίες  σε συγκέντρωση πολύ πάνω από τη συνηθισμένη  σε  βιολογικά ρευστά, προετοιμάστηκαν σε ρυθμιστικό  που περιέχει 5mM  γλυκόζη . Η επιρροή κάθε ουσίας εκφράστηκε ως σφάλμα  ποσοστού επί   τοις % στην ανάγνωση συγκέντρωσης γλυκόζης (πίνακας 1). Δεδομένου ότι μπορεί να  φανεί  από τις τιμές που παρέχονται στον πίνακα 1, καμία από τις ουσίες δεν παρουσίασε σημαντική παρέμβαση στην ανάγνωση (ανίχνευση) αισθητήρων. Αυτό το εύρημα  επιβεβαιώνει ότι η πολύ- (1,3phenylenediamine) μεμβράνη μπορεί αποτελεσματικά να καταστείλει τη διείσδυση στην επιφάνεια ηλεκτροδίων μερικών ηλεκτροενεργών   ουσιών εκτός από το υπεροξείδιο υδρογόνου, διασφαλίζοντας , κατά συνέπεια , αισθητήρες γλυκόζης ελεύθερους από παρεμβάσεις άλλων συστατικών .

Πίνακας 1 .Επίδραση παρεμβαλλόμενων συστατικών στον προσδιορισμό της συγκέντρωσης [image: image64.png]ubstance (concentration)
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Η σταθερότητα και του αισθητήρα και του ανιχνευτή  microdialysis εξετάστηκε υπό συνθήκες συνεχών μετρήσεων . Όπως παρουσιάζεται στην εικόνα  5, η συσκευή λειτούργησε  για 24ώρες  χρησιμοποιώντας ως δείγμα ένα διάλυμα  5mM  γλυκόζης , το  οποίο  αντικαταστάθηκε έπειτα με  κανονικό ορό αλόγου . Μετά από 3 ημέρες το δείγμα αλλάχθηκε σε 5  mΜ  διαλύματος γλυκόζης . Η απόκριση  της συσκευής ήταν εξαιρετικά σταθερή και στο διάλυμα και στον ορό, που δείχνει ότι   δεν υπήρχε κάποιο εμπόδιο  στον ανιχνευτή microdialysis ή στο  καναλι   του αισθητήρα από τις διάφορες ουσίες   του ορού. Οι μικρές διακυμάνσεις της απόκρισης της  συσκευής  μπορούν να αποδοθούν στις μικροαλλαγές  της θερμοκρασίας. Η καταγραφή της θερμοκρασίας στο δωμάτιο όπου εκτελέσθηκε το πείραμα ,έδειξε ότι για ολόκληρο τον χρόνο  εξέτασης ,ποίκιλε μεταξύ 24 και 26 °C. Ο ίδιος ο αισθητήρας είχε μια ευαισθησία θερμοκρασίας 2.7% ανά βαθμό Κέλσιου . Η θερμοκρασία θα μπορούσε επίσης να έχει επιπτώσεις στην απόδοση του καθετήρα ‘ αυτή η επίδραση, εντούτοις, είναι απίθανο να παρατηρηθεί σε τόσο  μικρές  αλλαγές θερμοκρασίας
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Εικόνα 5. συνεχής λειτουργία της συσκευής για 5 μέρες
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Εικόνα 6.Καθημερινή αλλαγή της ευαισθησίας της συσκευής.
Η καθημερινή αλλαγή της ευαισθησίας του  αισθητήρα κατά τη διάρκεια  16 ημερών  συνεχούς λειτουργίας  παρουσιάζεται στην εικόνα  6. Η αλλαγή ευαισθησίας ήταν λιγότερο από 3% (mean value±S.D.: 0.39±0.01 nA/mM, N=15) και καμία μείωση της ευαισθησίας  του αισθητήρα  δεν παρατηρήθηκε κατά τη διάρκεια αυτής της περιόδου. Η σταθερότητα της απόκρισης  του συστήματος  κάτω από  συνεχή λειτουργία για  μεγάλες περιόδους είναι ιδανική  για  in-vivo εφαρμογή, δεδομένου ότι μπορεί να καταργήσει την ανάγκη της επαναρχικοποίησης , η οποία είναι ακόμα ένα θέμα  συζήτησης στην κατασκευή  συσκευών χρήσης long-term (Henry, 1998).
3.Συμπεράσματα

Σε συνολική θεώρηση  η συσκευή που παρουσιάζεται έχει όλα τα απαραίτητα χαρακτηριστικά γνωρίσματα για εφαρμογή σε συνεχή   έλεγχο : πλήρης αποκατάσταση, σύντομος χρόνος απόκρισης και μακροπρόθεσμη σταθερότητα. Επιπλέον, η συσκευή έχει χρόνο εξισορρόπησης περίπου 5 λεπτών Κατά συνέπεια, μπορεί να παρέχει  αξιόπιστη ανάγνωση της συγκέντρωσης γλυκόζης λίγο μετά από την επαφή με το εξεταστικό μέσο.
Το κύριο πλεονέκτημα της συσκευής που παρουσιάζεται εδώ σε σχέση με άλλα συστήματα για το συνεχή έλεγχο αναλύτη  που συνδυάζουν αισθητήρες  με  εμπορικά διαθέσιμους ανιχνευτές  microdialysis (Vering και Perdomo) είναι ο πολύ σύντομος χρόνος απόκρισης. Δεδομένων των επισημάνσεων  επιστημόνων  , η χρήση ενός ανιχνευτή microdialysis  για  δειγματοληψία μπορεί να έχει  σημαντικές επιπτώσεις  στο χρόνο απόκρισης του συστήματος  του αισθητήρα (Steinkuhl και Perdomo). Αυτό είναι  σύμφωνο με τα συμπεράσματά μας. Ειδικότερα, διαπιστώσαμε ότι, ο χρόνος απόκρισης ενός αισθητήρα με  παρόμοιες διαστάσεις καναλιών ροής, που τροφοδοτήθηκε  άμεσα με διάλυμα δοκιμής  σε  ποσοστό ροής 0.5 λ/λ, ήταν ο μισός σχετικά με το χρόνο απόκρισης της συσκευής που αναπτύξαμε εμείς . Αφ' ετέρου, όταν συνδυάστηκε ο ίδιος αισθητήρας με έναν εμπορικά διαθέσιμο ανιχνευτή microdialysis (CMA 70 CMA Microdialysis ΑΒ, Solna, Σουηδία) ο χρόνος απόκρισης αυξήθηκε κατά  έναν παράγοντα δέκα σε σχέση  με αυτόν του άμεσα τροφοδοτούμενου αισθητήρα . Ο σύντομος χρόνος απόκρισης της συσκευής που παρουσιάζεται εδώ οφείλεται στο χαμηλό  όγκο του συστήματος σε σύγκριση με τον όγκο  του εμπορικά διαθέσιμου αισθητήρα  microdialysis. Αυτό επιτεύχθηκε με  τον κατάλληλο σχέδιασμο του ανιχνευτή δειγματοληψίας και της ενσωμάτωσής του στη ροή μέσω του καναλιού του αισθητήρα.
 Η ανάπτυξη και η αξιολόγηση μιας μικροσυσκευής που περιλαμβάνει έναν ανιχνευτή διάλυσης και ένα τσιπ αισθητήρα για  συνεχή δειγματοληψία και  ανάλυση  γλυκόζης έχουν περιγραφεί. Η πλήρης αποκατάσταση γλυκόζης από το δείγμα μπορεί να επιτευχθεί από την κατάλληλη επιλογή του  ρυθμού ροής . Ο χρόνος απόκρισης της συσκευής ήταν πολύ σύντομος (1-3 λ.) και έτσι, η εφαρμογή του συστήματος  σε απευθείας σύνδεση  είναι εφικτή. Η συσκευή παρουσίασε καλή γραμμικότητα για ένα ευρύ φάσμα συγκεντρώσεων γλυκόζης και  ελάχιστη παρέμβαση από ηλεκτροενεργά συστατικά που  υπάρχουν στο δείγμα. Επιπλέον, παρουσίασε  άριστη σταθερότητα in vitro  με σχεδόν  αμελητέα καθημερινή αλλαγή ευαισθησίας. Μια in-vivo αξιολόγηση της συσκευής πρόκειται να πραγματοποιηθεί. Για αυτόν το λόγο, κάποιος επανασχεδιασμός  είναι απαραίτητος προκειμένου να σιγουρευτούμε  ότι όλα τα υλικά που χρησιμοποιούνται για την κατασκευή  της συσκευής ικανοποιούν τις απαιτήσεις ασφάλειας για χρήση στον ανθρώπινο οργανισμό. 

Η παρούσα μελέτη στράφηκε στην αξιολόγηση της προηγμένης  συσκευής για το συνεχή προσδιορισμό ενός μόνο αναλύτη . Εντούτοις, όπως έχει παρουσιαστεί στο παρελθόν, ο αισθητήρας που χρησιμοποιείται στην κατασκευή  της συσκευής έχει τη δυνατότητα για  προσδιορισμό περισσότερων αναλυτών(Jobst και Moser). Στην πραγματικότητα, δεδομένου ότι υπάρχουν πέντε λειτουργούντα  ηλεκτρόδια ανά τσιπ αισθητήρων υπάρχει η δυνατότητα να δημιουργηθούν μέχρι πέντε σειρές βιοαισθητήρων  που καθεμία αναπτύσσει  διαφορετική δραστηριότητα με το να ακινητοποιεί τα διαφορετικά ένζυμα. Αυτή η διαδικασία είναι συμβατή για  σύστημα μαζικής παραγωγής και μπορεί να εφαρμοστεί για διάφορα ενζυμικά συστήματα. Κατά συνέπεια, η βελτίωση της αναπτυγμένης συσκευής για  προσδιορισμό πολλών αναλυτών είναι όχι μόνο ένας επιθυμητός αλλά  και ένας  εύκολα επιτεύξιμος μελλοντικός στόχος.
Βαθμονόμηση ενός υποδόριου αμπερομετρικού αισθητήρα γλυκόζης
Η βαθμονόμηση ενός  συστήματος συνεχούς ελέγχου γλυκόζης, δηλ. ο μετασχηματισμός του σήματος Ι (τ) που παράγεται από τον αισθητήρα γλυκόζης σε χρόνο (τ) σε μια εκτίμηση της συγκέντρωσης γλυκόζης γ (τ), είναι  ένα βασικό ζήτημα. Η διαδικασία βαθμονόμησης δύο-σημείων  αποτελείται από τον προσδιορισμό της  ευαισθησίας s  των αισθητήρων και του  τρέχοντος  Io με τη χάραξη δύο τιμών του σήματος αισθητήρα και  των συνακόλουθων συγκεντρώσεων γλυκόζης αίματος. Η εκτίμηση του γ (τ) δίνεται  από  τη σχέση G(t)=(I(t)−Io)/S. Ένας αισθητήρας γλυκόζης εμφυτεύτηκε  υποδόρια σε  εννέα  διαβητικούς τύπου 1, ασθενείς  κατά τη διάρκεια 3 (n=2) και 7 ημερών (n=7). Για κάθε μεμονωμένη δοκιμή , τα s και Io καθορίστηκαν λαμβάνοντας  υπόψη τις τιμές δύο συνόλων εξόδων  των αισθητήρων και της  συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος με χρονική διαφορά  τουλάχιστον 1 ώρα , και  η διαδικασία  επαναλήφθηκε  για κάθε διαδοχικό ζεύγος  τιμών. Τα s και Io βρέθηκαν  να συσχετίζονται αρνητικά,   ενώ η τιμή  του  Io ήταν  μερικές φορές αρνητική. Η θεωρητική ανάλυση καταδεικνύει ότι αυτό το φαινόμενο μπορεί να εξηγηθεί από την επίδραση των αβεβαιοτήτων μέτρησης στον προσδιορισμό της τριχοειδούς συγκέντρωσης γλυκόζης και της εξόδου του  αισθητήρα.
1. Εισαγωγή

Υπάρχουν αυτό τον καιρό  διάφορες τεχνολογίες υπό εξέταση, για την ανάπτυξη ενός συνεχούς συστήματος  on-line ελέγχου γλυκόζης , ειδικά ως υπογλυκαιμικό συναγερμός, βελτιώνοντας κατά συνέπεια, την ασφάλεια της θεραπείας ινσουλίνης (Reach and Wilson, 1992). Ένα κρίσιμο ζήτημα είναι η βαθμονόμηση του συστήματος, ειδικά εάν προορίζεται να  χρησιμοποιηθεί σε  πραγματικό χρόνο, παραδείγματος χάριν ως σύστημα υπογλυκαιμικού  συναγερμού: το σήμα που παράγεται από τον αισθητήρα, που περιγράφτηκε αρχικά από τους  Clark and Lyons (1962)είναι ένα ρεύμα (nA) και πρέπει να μετασχηματιστεί σε πραγματικό χρόνο σε μια εκτίμηση της συγκέντρωσης γλυκόζης (mM ή το mg/dl). Δεδομένου ότι είναι ευρέως γνωστό ότι η ευαισθησία αισθητήρων είναι διαφορετική όταν 
αξιολογείται  in vitro ή in vivo ( Thomé-Duret et al., 1996)μια in vivo βαθμονόμηση του αισθητήρα είναι υποχρεωτική.
Η εικόνα 1  παρουσιάζει  την αρχή της in vivo βαθμονόμησης αισθητήρων. Κατά τη διάρκεια μιας αύξησης στη συγκέντρωση G γλυκόζης αίματος από G1 σε  G2 (in mg/dl), το ρεύμα του  αισθητήρα  (nA) αυξάνεται από I1  σε I2. Η χάραξη I(G) παράγει μια γραφική παράσταση  της ευαισθησίας αισθητήρα S, που εκφράζεται σε  nA/mg ανά  dl, και της τομής  Io με τον  άξονα των Ι, δηλ. η θεωρητική έξοδος του  αισθητήρα  που θα παρατηρούταν ελλείψει της γλυκόζης. Οι παράμετροι S και Io χρησιμοποιούνται στη συνέχεια για να μετασχηματίσουν οποιαδήποτε στιγμή την έξοδο  Ι (t) σε μια εκτίμηση της συγκέντρωσης γλυκόζης G (τ).
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Εικόνα 1. Έξοδος αισθητήρα (συνεχής γραμμή) και τριχοειδής γλυκόζη αίματος ( κύκλοι) που καταγράφεται κατά τη διάρκεια του γεύματος 24 ώρες  μετά από την εμφύτευση αισθητήρα στον υποδόριο ιστό ενός διαβητικού ασθενή. Η τιμή   γλυκόζης αίματος και της συνακόλουθης εξόδου  αισθητήρα, που καθορίζεται πριν από (δείγμα 1), και μετά από το γεύμα (το δείγμα 2), χρησιμοποιείται για να καθορίσει, με  γραμμική παρεμβολή , την ευαισθησία s αισθητήρα (nA/mg ανά dl) και το  Io (nA).
Εάν  το Io δεν είναι αμελητέο, απαιτείται, μια διαδικασία βαθμονόμησης δύο-σημείων χρησιμοποιώντας δύο προσδιορισμούς της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος και των συνακόλουθων εξόδων των   αισθητήρων (Velho και von): κατ' αρχάς, καθορίζεται  η ευαισθησία αισθητήρων ως αναλογία μεταξύ των αυξήσεων στο I  και  το  G, δηλ. όπως:
	S=(I2−I1)/(G2−G1)


Το Io
Μπορεί να βρεθεί από τα πειραματικά δεδομένα όπως:

	Io=I1−(S×G1)


Συνακολούθως ,η συγκέντρωση της γλυκόζης υπολογίζεται κάθε στιγμή από το ρεύμα Ι:

	G(t)=(I(t)−Io)/S


Η κατανόηση του ζητήματος βαθμονόμησης είναι κρίσιμη ώστε ο  σχεδιασμός  μιας διαδικασίας βαθμονόμησης να εφαρμοστεί σε ένα συνεχές σύστημα ελέγχου γλυκόζης, στο οποίο το στοιχείο ανίχνευσης  δεν τοποθετείται άμεσα σε κάποιο  αγγείο  . Σε αυτήν την μελέτη, καταδεικνύουμε ότι οι θετικές ή αρνητικές τιμές Io που υπολογίζονται από τη διαδικασία βαθμονόμησης δύο-σημείων μπορούν  τουλάχιστον εν μέρει  να εξηγηθούν  από τις αβεβαιότητες μέτρησης.
2. Υλικά και μέθοδοι

2.1. Ο αισθητήρας γλυκόζης

Στα προηγούμενα 10 έτη, τα εργαστήριά  έχουν αναπτύξει έναν μικρογραφημένο ενζυμικό αισθητήρα,  στο μέγεθος μιας βελόνας εγχύσεων ινσουλίνης (εξωτερική διάμετρος 0.35 χιλ.), ο οποίος είναι εύκαμπτος, και μπορεί να εμφυτευτεί μέσω μιας βελόνας 21χιλ  στον υποδόριο ιστό. Η προετοιμασία του αισθητήρα γλυκόζης έχει περιγραφεί αλλού (Aussedat et Al, 2000). Η  ευαισθησία in vitro των αισθητήρων που χρησιμοποιήθηκαν σε αυτήν την μελέτη, που καθορίστηκε σε ρυθμιστικό φωσφορικού άλατος, στους 36 °C, ήταν 46.4±6.6 nA/100 mg ανά dl, n=9. Ο χρόνος  ώστε να επιτευχθεί in vitro  το 90% της μέγιστης απόκρισης  αισθητήρα σε μια αύξηση 5 mM στη συγκέντρωση γλυκόζης ήταν λιγότερο από 3 λ.
2.2 Το ηλεκτρονικό σύστημα ελέγχου

Έχουμε αναπτύξει μία  φορητη (3×8×15 εκατ., 240 γ βάρους),  τροφοδοτούμενη από μπαταρία (6 V) ECU.Το ECU ελέγχει την δυνατότητα του αισθητήρα , αποκτά και αποθηκεύει το ρεύμα αισθητήρα, και εκτελεί την επεξεργασία δεδομένων: φιλτράροντας και μετασχηματίζοντας την έξοδο του  αισθητήρα σε μια εκτίμηση της συγκέντρωσης γλυκόζης μέσω μιας διαδικασίας βαθμονόμησης που περιγράφεται κατωτέρω. Τέλος, επιδεικνύει σε ένα LCD το ρεύμα αισθητήρα σε nanoamps ή, μόλις βαθμονομηθεί το σύστημα, την εκτίμηση της συγκέντρωσης γλυκόζης στο mg/dl (Aussedat et Al, 1997). Σε αυτά τα πειράματα  το φίλτρο, χρησιμοποιώντας  μαθηματικές τεχνικές μορφολογίας, υπολόγισε κατά μέσο όρο πέντε διαδοχικές τιμές του ρεύματος  κάθε 30 s, εισήγαγε  κατά συνέπεια μια καθυστέρηση 2.5min.
Ο αισθητήρας ήταν μέσα σε μία συσκευή  που εξοπλίστηκε με  μπαταρία και έναν ηλεκτρονικό πίνακα που περιείχε  τα ολοκληρωμένα κυκλώματα για την παροχή της τάσης στον αισθητήρα  (+ 0.65 V στην άνοδο) και για τη μετατροπή του ρεύματος αισθητήρα σε  ανάλογη τάση. Η τάση εξόδου εστάλη στο ECU μέσω ενός καλωδίου που συνδέει τη συσκευή  αισθητήρα με το ECU. Το πλεονέκτημα αυτής της διαμόρφωσης είναι ότι η αποσύνδεση  του αισθητήρα από το ECU είναι εφικτή χωρίς απώλεια της πόλωσης , παραδείγματος χάριν κατά τη διάρκεια ενός ντους.
2.3. Δοκιμαστικό σχέδιο

Εννέα διαβητικοί ασθενείς(με διαβήτη τύπου 1) συμμετείχαν σε αυτήν την μελέτη, η οποία εγκρίθηκε από το συμβούλιο επιθεώρησης του νοσοκομείου Dieu και διεξήχθη σύμφωνα με το νόμο Huriet. Στις  6 μ.μ., μια βελόνα 21gauge  εμφυτεύτηκε πάνω από 1 εκατ.  μέσα  στον υποδόριο ιστό της κοιλίας μετά από την προσεκτική απολύμανση  του δέρματος  με Betadine®.Αναισθησία δεν χρησιμοποιήθηκε. Ο αισθητήρας εισήχθη  μέσω της βελόνας και μετά η βελόνα εξήχθη. Ο αισθητήρας σφαλίστηκε με  αποστειρωμένη ταινία (Tegaderm®), και συνδέθηκε, μέσω της συσκευής  αισθητήρα, με το ECU. Η διάρκεια της μελέτης ήταν 7 ημέρες σε επτά ασθενείς και 3 ημέρες σε δύο ασθενείς. Κατά τη διάρκεια των πρώτων 3 ημερών, οι ασθενείς νοσηλεύθηκαν για  εκπαιδευτικούς λόγους  στο τμήμα διαβήτη. Οι τελευταίες 4 ημέρες της μελέτης οργανώθηκαν υπό  περιπατητικούς όρους. Κατά τη διάρκεια της μελέτης, καμία αλλαγή δεν έγινε στην  θεραπευτική αγωγή ινσουλίνης. Οι ασθενείς κλήθηκαν να καθορίσουν την  συγκέντρωση γλυκόζης του αίματός τους τουλάχιστον 20 φορές ανά ημέρα  (συμπεριλαμβανομένης της νύχτας η μέτρηση εκτελέσθηκε  κάθε 2 ώρες από μια νοσοκόμα) και 12 φορές κατά τη διάρκεια εξωτερικής άσκησης  , με τη χρησιμοποίηση ενός Glucotrend Meter® (Roche), το εσωτερικό ρολόι του οποίου συγχρονίστηκε με το ρολόι του ECU. Στο τέλος της μελέτης, τα στοιχεία γλυκόζης που αποθηκεύτηκαν στη μνήμη Glucotrend φορτώθηκαν σε ένα PC χρησιμοποιώντας το λογισμικό CAMIT® για περαιτέρω ανάλυση. Κατά τη διάρκεια της  μελέτης , μόνο το ρεύμα δείχθηκε στην οθόνη LCD του ECU.
  2.4Προσδιορισμός  S, Io
Για κάθε μεμονωμένη δοκιμή, το s και Io καθορίστηκαν από τη 12η ώρα μετά από την εμφύτευση αισθητήρα λαμβάνοντας  υπόψη τις τιμές δύο τιμών εξόδου του  αισθητήρα και την  συγκέντρωση γλυκόζης αίματος για  τουλάχιστον 1 ώρα , με μια αρχική συγκέντρωση γλυκόζης μεταξύ 50 και 200 mg/dl και μια αλλαγή τουλάχιστον 20% στην έξοδο του  αισθητήρα και στην τριχοειδή συγκέντρωση γλυκόζης αίματος. Η διαδικασία επαναλήφθηκε για κάθε διαδοχικό σύνολο τιμών που ικανοποιούσε αυτά τα κριτήρια
3.Αποτελέσματα
Στην  εικόνα 2 φαίνεται  μια δοκιμή στην οποία η έξοδος του  αισθητήρα έδειχνε  κατά τη διάρκεια 6 ημερών   τις τριχοειδείς συγκεντρώσεις γλυκόζης αίματος, και η εικόνα  3 αντιπροσωπεύει την εξέλιξη του s και Io κατά τη διάρκεια της χρονικής διάρκειας  αυτής της δοκιμής. Η αξία του s αντανακλά αυτή του   Io. Επιπλέον, όπως παρουσιάζεται στην εικόνα 4, με τη χάραξη  της καμπύλης Io - s, παρατηρήθηκε ένας ισχυρός συσχετισμός (Io=5.07−(122×S), r2=0.7642).Παρόμοιες παρατηρήσεις λήφθηκαν από την ανάλυση  άλλων δοκιμών (στοιχεία που δεν παρουσιάζονται), με μια μέση τιμή   του r2  0.58±0.08 (mean±S.E.M., n=9, συμπεριλαμβανομένης μιας περίπτωσης όπου δεν υπήρξε κανένας συσχετισμός μεταξύ Io και του s, r2 =0.09).
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Εικόνα 2. έξοδος αισθητήρων  (συνεχής γραμμή) και τριχοειδής συγκέντρωση γλυκόζης αίματος  κύκλοι) κατά τη διάρκεια 6 ημερών σε έναν διαβητικό ασθενή
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Εικόνα 3.S και Io από το γράφημα της εικόνας 2
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Εικόνα 4. Γράφημα Ιο (s) 
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4. Συμπεράσματα
Η διαδικασία βαθμονόμησης δύο-σημείων  (Velho και von) είχε ως σκοπό να αποφευχθεί οποιαδήποτε υπόθεση της αξίας Io, δεδομένου ότι η χρήση μιας βαθμονόμησης ενός-σημείου υποθέτει ότι το  Io είναι αμελητέο.
Είναι σημαντικό να κατανοηθεί  ότι οι παράμετροι s και Io δεν καθορίζονται αποκλειστικά από την ευαισθησία του αισθητήρα και  μη συγκεκριμένα ρεύματα, δηλ.  ρεύματα  σχετικά  με τα παρεμβολές. Αντ' αυτού, είναι μαθηματικοί τελεστές  που περιγράφουν την υποτιθέμενη γραμμικότητα μεταξύ της εξόδου του  αισθητήρα και της συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος. Παραδείγματος χάριν, η εικόνα 5 περιγράφει μια κατάσταση στην οποία μια συγκεκριμένη απόκριση αισθητήρα μπορεί προφανώς να παραγάγει μια διαφορετική από το μηδέν αξία Io, που συνδέεται με ένα χειροποίητο όργανο  μέτρησης κατά τη διάρκεια της διαδικασίας βαθμονόμησης δύο-σημείων . Οι στατιστικές μιας ευθείας γραμμής υπαγορεύουν ότι η ακρίβεια (υποθέτοντας  κανονική κατανομή) και των μετρήσεων της απόκρισης  αισθητήρων και της γλυκόζης αίματος μεταφράζει άμεσα την ακρίβεια της κλίσης της γραμμής (η ευαισθησία) και της τομής (Io). Επομένως αναμένεται ότι η ακρίβεια του s και Io να είναι φτωχότερη στην περίπτωση μιας διαδικασίας βαθμονόμησης δύο-σημείων επειδή οι διακυμάνσεις  των δύο σημείων είναι προσθετικές.
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Εικόνα 5.παρουσίαση  θετικής ή  αρνητικής αξίας Io λόγω  αβεβαιότητας στον προσδιορισμό της εξόδου  αισθητήρων και της γλυκαιμίας 
Αυτό μπορεί να δειχθεί περιλαμβάνοντας τα σφάλματα μέτρησης ([image: image77.png]


g για το  G και  [image: image78.png]


i για το  I)σε εξισώσεις που περιγράφουν την ευαισθησία και το ρεύμα.
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Και 
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	(2)


Οι υπολογισμοί  Sest και  Ioest  του  S και του Io μπορούν να γραφούν ως:
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	(3)


Και 

	Ioest=I1±[image: image82.png]


i1−Sest×G1±[image: image83.png]


g1
	(4)


Καταδείξαμε αυτήν την σχέση μεταξύ Ioest και Sest από μια προσομοίωση χρησιμοποιώντας έναν εικονικό αισθητήρα με  θεωρητική ευαισθησία 0.03 nA/ mg ανά dl και ενός θεωρητικού ρεύματος υποβάθρου 2 nA. το [image: image84.png]


g υποτίθεται ότι ήταν ίσο με n×G με το  n κατανεμημένο τυχαία: −0.05<ν≤0.05 (λάθος 5%), και το  [image: image85.png]


i  ίσο με  m×I με το m κατανεμημένο τυχαία: −0.1<μ≤0.1 (λάθος 10%). Εκατό τιμές G1 και G2 παρήχθησαν τυχαία μεταξύ των ακόλουθων ορίων: 80<G1≤180 mg/dl και 200<G2≤300 mg/dl Οι Sest και Ioest βρέθηκαν από τις  (3) και (4) όπως περιγράφτηκε. Αυτοί οι υπολογισμοί βρέθηκε ότι ήταν συσχετισμένοι .Αρνητικές τιμές του Ioest βρέθηκαν όπως στις δοκιμές in vivo. [image: image86.png]Betimation of o {nA)
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Εικόνα 6. Αρνητικός συσχετισμός μεταξύ των εκτιμήσεων Io και του s λόγω  αβεβαιότητας μέτρησης: προσομοίωση χρησιμοποιώντας έναν εικονικό αισθητήρα με ευαισθησία  0.03 nA/ mg ανά dl και 2 nA Io, και εφαρμόζοντας σφάλμα στη μέτρηση γλυκόζης 5% και στην έξοδο αισθητήρων 10%

Τελικά, εάν το  Io δεν είναι αμελητέο, μια διαδικασία βαθμονόμησης δύο-σημείων  φαίνεται να είναι υποχρεωτική. Πραγματικά, όπως παρουσιάζεται εν τω παρόντι, τα λάθη στη μέτρηση της τριχοειδούς συγκέντρωσης γλυκόζης αίματος και στον προσδιορισμό της εξόδου των  αισθητήρων μπορούν θεωρητικά να συμβάλουν για να παραγάγουν μια σημαντική τιμή  Io εκτός από την προφανή εξήγηση, δηλ. η παρουσία παρεμβολών  ή αποκλίσεων μεταξύ της γλυκόζης  αίματος και των υποδόριων συγκεντρώσεων γλυκόζης .Εάν οι μετρήσεις βαθμονόμησης λειτουργούν υπό ασταθείς συνθήκες το  Io μπορεί πραγματικά να θεωρηθεί ως αμελητέο, και  το σύστημα μπορεί να βαθμονομηθεί χρησιμοποιώντας μια διαδικασία βαθμολόγησης ένας-σημείου.

Ένας υπερδιηθητικός καθετήρας για τον έλεγχο του φλεβικού γαλακτικού άλατος και της γλυκόζης κατά τη μυοκαρδιακή ισχαιμία

Περίληψη 

Η έγκαιρη ανίχνευση της μυοκαρδιακής ισχαιμίας είναι σημαντικής σπουδαιότητας στην ιατρική κρίσιμης φροντίδας. Οι αλλαγές στα επίπεδα γαλακτικού άλατος ή γλυκόζης στην εκροή καρδιακών φλεβών μπορούν να φανούν χρήσιμες παράμετροι. Καταφέραμε να ενσωματώσουμε μια υπερδιηθητική μεμβράνη σε έναν καρδιακό καθετήρα για συνεχή δειγματοληψία.  Το υπερδιήθημα αναλύθηκε εκτός σώματος, καταλήγοντας με χρονική καθυστέρηση περίπου 24 λεπτών. Σ’ ένα σύστημα ροής-έγχυσης ανάλυσης χρησιμοποιήθηκαν βιοαισθητήρες για τις ,λεπτό προς λεπτό ,αναλύσεις δειγμάτων. Ο στεφανιαίος κόλπος των χοίρων καθετηριάστηκε για να ελέγξουμε τα αποτελέσματα 5, 15 ή 45 λεπ. ισχαιμίας από την απόφραξη στεφανιαίων αρτηριών ή μυοκαρδιακού στρες από έγχυση με dobutamine. Συνολικά ο έλεγχος κράτησε  27 ώρες. Ο ενδοαγγειακός χρόνος απόκρισης ήταν 1.33±0.61 λεπ. (10–90%). Η γραμμική παλινδρόμηση in vivo των δειγμάτων αίματος και υπερδιηθήματος ήταν 0,977 για το γαλακτικό άλας και 0,994 για τη γλυκόζη. Τα επίπεδα γαλακτικού άλατος αυξήθηκαν 0.38±0.10 mM πάνω από τη γραμμή αναφοράς μέσα σε 5 λ. μετά την ισχαιμία. Η αποκατάσταση ροής αίματος χαρακτηρίστηκε από μια ταχεία κορύφωση αποδέσμευσης γαλακτικού άλατος (μέγιστο 9,27 mM). Το μυοκαρδιακό στρες με dobutamine αύξησε τα επίπεδα γλυκόζης αλλά όχι του γαλακτικού άλατος. Αμέσως, σημειώθηκε το αποτέλεσμα δημιουργίας τοιχώματος (wall effect) στην άκρη του καθετήρα. Έτσι ο ημισυνεχής μυοκαρδιακός έλεγχος in vivo του απόλυτου γαλακτικού άλατος και της συγκέντρωσης γλυκόζης επιτεύχθηκε με έναν υπερδιηθητικό καθετήρα. Η ισχαιμία και η αποκατάσταση ροής αίματος μπορούν να ανιχνευθούν πολύ νωρίς από μια άνοδο των επιπέδων του γαλακτικού άλατος. Περαιτέρω, η ανάπτυξη του υπερδιηθητικού καθετήρα θα στραφεί στη διαγνωστική δυνατότητα του ελέγχου του γαλακτικού άλατος των ασθενών.  

1. Εισαγωγή 

Η ανεπαρκής μυοκαρδιακή διαπότιση αποτελεί κύριο ενδιαφέρον στην ιατρική κρίσιμης θεραπείας επειδή οδηγεί συχνά στην μη αντιστρέψιμη μυοκαρδιακή βλάβη. Πριν η βλάβη γίνει αμετάκλητη, ο ανεπαρκώς διαποτισμένος ιστός αλλάζει από αερόβιο σε αναερόβιο μεταβολισμό, ο τελευταίος χαρακτηρίζεται μεταξύ άλλων και από αυξημένη παραγωγή γαλακτικού άλατος. Οι δείκτες της μυοκαρδιακής ισχαιμίας που χρησιμοποιούνται συνήθως, π.χ. η τροπονίνη και κρεατίνη κινάση, απελευθερώνονται μόνο μετά το θάνατο των κυττάρων, οπότε ο έλεγχος των δεικτών αυτών δεν μπορεί να βοηθήσει στην αποτροπή του εμφράγματος (Kruger et al., 1997). Ο έλεγχος του γαλακτικού άλατος, ωστόσο, μπορεί να προσφέρει την ευκαιρία να ανιχνευθεί η έλλειψη οξυγόνου του ιστού εγκαίρως για την προληπτική επέμβαση. Το ισχαιμικό μυοκάρδιο αποδεσμεύει γαλακτικό άλας σε ποσοτική αναλογία με την έκταση της ισχαιμίας (Jackson και Rosano). Πράγματι, σημαντικές μεταβολές συμπύκνωσης μπορεί να γίνουν σε ελάχιστα λεπτά τόσο μετά την έναρξη όσο και στο τέλος της μυοκαρδιακής ισχαιμίας (Tron et al, 1996). Έτσι, το έμφραγμα και η αποκατάσταση ροής αίματος του μυοκάρδιου θα μπορούσαν να ελεγχθούν με τη μέτρηση εκροής γαλακτικού άλατος στην κοινή καρδιακή φλέβα, το στεφανιαίο κόλπο. Αυτό, όμως, δεν ασκείται στην κλινική, επειδή δεν υπάρχει καμία διοικητική μέριμνα για συχνές δειγματοληψίες και αναλύσεις αίματος. Επιπλέον, τα στοιχεία δεν είναι ούτε συνεχή, ούτε αμέσως διαθέσιμα για τη λήψη  θεραπευτικών αποφάσεων. Ακόμη, για να δικαιολογηθεί ο καθετηριασμός για ενδοαγγειακή μέτρηση, πρέπει να αποδειχθεί η διαγνωστική αξία του συνεχούς ελέγχου του γαλακτικού άλατος.

Οι βιοαισθητήρες είναι συσκευές που έχουν τη δυνατότητα να ελέγξουν τις αναλυόμενες ουσίες in vivo συνεχώς. Υπάρχουν, ωστόσο, πολλές προϋποθέσεις για την εφαρμογή in vivo, οι οποίες εμποδίζουν την ανάπτυξη ενός ενδοαγγειακού αισθητήρα γαλακτικού άλατος (Halbert, 1990). Αυτές οι προϋποθέσεις μπορούν να καλυφτούν ευκολότερα από την εφαρμογή μικροδιαλυτικών ή υπερδιηθητικών καθετήρων ως διασυνδετικό μεταξύ του αισθητήρα και του αίματος. Η αναλυόμενη ουσία εισάγεται σε τέτοιους καθετήρες μέσω μιας μεμβράνης μέσα σε ένα όργανο και μεταφέρεται στη συνέχεια στον αισθητήρα, ο οποίος μπορεί να διατηρηθεί έξω από το άτομο. Αυτός ο διαχωρισμός έχει πολλά τεχνικά πλεονεκτήματα, π.χ. η βαθμονόμηση του βιοαισθητήρα (εάν είναι απαραίτητη) μπορεί να γίνει χωρίς να διακοπούν οι μετρήσεις in vivo (Fang et al., 1997). 

Οι μικροδιαλυτικοί καθετήρες που εισάγονται στο μυοκάρδιο έχουν χρησιμοποιηθεί στην έρευνα του μυοκαρδιακού μεταβολισμού στην ισχαιμία, της αποκατάστασης ροής αίματος και της προδιάθεσης (Van; Wikstrom; Langemann; Kennergren; Habicht και Kennergren). Η μικροδιάλυση, όμως, έχει κάποιους περιορισμούς. Αρχικά, η ακριβής βαθμονόμηση in vivo είναι δύσκολη, επειδή η διάχυση μέσα στον ιστό δεν εγγυάται σταθερή ανάκτηση της αναλυόμενης ουσίας (Siaghy et al, 1999). Εάν οι μετρήσεις είναι σχετικές και ασταθείς, αυτό αποκλείει τον ποσοτικό και αξιόπιστο μακροχρόνιο έλεγχο. Αφετέρου, ο χρόνος δειγματοληψίας της μικροδιάλυσης είναι συνήθως μεγάλος (5–60 λ. Stjernstrom; Hall; Manthei; Zauner και Kennergren), ο οποίος δεν είναι κατάλληλος για να ανιχνεύσει οξέα περιστατικά. Ένας τελευταίος περιορισμός της μυοκαρδιακής μικροδιάλυσης είναι το γεγονός ότι οι καθετήρες μπορούν να τοποθετηθούν μόνο κατά τη διάρκεια χειρουργικής επέμβασης ανοικτού θώρακος.

Περιγράψαμε μια τεχνική υπερδιήθησης που επιτρέπει τη συνεχή δειγματοληψία και τον έλεγχο των απόλυτων συγκεντρώσεων γλυκόζης στη μυϊκή αυχενική φλέβα (Kaptein et al. 1998).  Η υπερδιήθηση αποκλείει τις ενώσεις με μοριακό βάρος άνω των 20 kDa, αλλά δε θέτει κανένα εμπόδιο για τις μικρές διαλυμένες ουσίες όπως η γλυκόζη και το γαλακτικό άλας (Boyd et al, 1994). Το δείγμα αίματος που περνούσε απ’ το υπερδιήθημα συνεχώς αναλυόταν στη μέθοδό μας από έναν βιοαισθητήρα που τοποθετήθηκε σε ένα σύστημα ανάλυσης ροής εγχύσεων.  

Στην παρούσα μελέτη, ένας υπερδιηθητικός καθετήρας τοποθετήθηκε στο στεφανιαίο κόλπο επιτρέποντας τον έλεγχο του μυοκαρδίου χωρίς εγχείρηση καρδιάς. Ένας υπερδιηθητικός ανιχνευτής ενσωματώθηκε για το σκοπό αυτό στην άκρη ενός διπλά κοίλου καρδιακού καθετήρα προκειμένου να ληφθούν ταυτόχρονα υπερδιηθημένα και πλήρη δείγματα αίματος. Η δυνατότητα ελέγχου με αυτό τον ανιχνευτή αξιολογήθηκε αρκετές ώρες σε χοίρους, κατά τη διάρκεια των οποίων προκλήθηκε ισχαιμία ποικίλης διάρκειας με τη διόγκωση ενός μπαλονιού στην αριστερή πρόσθια κατιούσα στεφανιαία αρτηρία (LAD). Ο χρόνος απόκρισης αυτού του υπερδιηθητικού καθετήρα καθοριζόταν πριν από μια προσπάθεια για την ανίχνευση οποιωνδήποτε άμεσων και σημαντικών αλλαγών στα επίπεδα του γαλακτικού άλατος και της γλυκόζης, αν παρουσιαστούν κατά τη διάρκεια των μυοκαρδιακών ισχαιμικών περιστατικών. Έπειτα, διερευνήθηκε η δυνατότητα να χρησιμοποιηθούν τα στοιχεία για τον προσδιορισμό της ποσότητας παραγωγής γαλακτικού άλατος κατά τη διάρκεια της μυοκαρδιακής ισχαιμίας. Η πίεση της επιτάχυνσης των ρυθμών της καρδιάς σε εκτιθέμενο μυοκάρδιο εξετάστηκε επίσης σε μερικά πειράματα με έγχυση dobutamine. 

2. Υλικά και μέθοδοι 

2.1. Υπερδιηθητικός καθετήρας 

Ένας 5F (1,78 mm. o.d.) συγχωνευμένος με νάιλον καθετήρας διπλής κοιλότητας μήκους 120 εκατ. (μορφή: Modified Cordis Multipurpose, Cordis Europa N.V., Roden, The Netherlands) σχεδιάστηκε για να απομακρύνει το αίμα και ταυτόχρονα να το φιλτράρει (Σχέδιο 1). Η μεγάλη κοιλότητα 0,98 mm. i.d., χρησιμοποιήθηκε ως κοιλότητα δείγματος καθοδήγησης/ροής/αίματος. Στην κεντρική άκρη της μεγάλης κοιλότητας παρέχεται ένας συνδετικός κρίκος. Στα τελευταία 4 εκατ. στην άκρη του καθετήρα ανοίχτηκαν πέντε πλευρικές τρύπες στη μεγάλη κοιλότητα (i.d. 0.635 mm). Στη μικρή κοιλότητα, οβάλ με i.d. 0.83Χ0.35 mm, ανοίχτηκαν δύο κοντινές συνεχόμενες οπές 2Χ2 μήκους εκατ. σε απόσταση 2 mm από την περιφερική άκρη, για να τοποθετηθεί μια κοίλη ινώδης μεμβράνη (AN69HF, Hospal, Meyzieu, France; 340 [image: image87.png]
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m i.d.). Αυτή η κοίλη ίνα έχει MWCO των 20 kDa, αλλά δε σχηματίζει κανένα διαχυτικό φράγμα για τα μικρά μόρια όπως η γλυκόζη και το γαλακτικό άλας (Collins και Ramierz, 1979). Δύο ζώνες δεικτών, χρυσά 18 Kt, πλάτους 1,0 mm, τοποθετήθηκαν σε κάθε άκρη των οπών ώστε να εντοπίσουν τον ανιχνευτή στην ακτινογραφία. Ένα ελικοειδές πλατινένιο καλώδιο τοποθετήθηκε μέσα στην κοίλη ίνα για να στηρίξει τον τοίχωμα  του ανιχνευτή. Η ίνα ήταν κλειστή και στερεωμένη με δυο συστατικά πολυουρεθάνης συγκολλημένα (E.V. Roberts, Culver City CA, USA) στην περιφερική άκρη του παραθύρου του καθετήρα. Αμέσως, η ίνα κολλήθηκε σε έναν αποστραγγιστικό σωλήνα (polysulfon, 260 [image: image89.png]
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m i.d., 145 cm l.; Cordis Europa N.V., Roden, The Netherlands),  ο οποίος μετέφερε το υγρό δείγμα στο βρόχο του συστήματος ανάλυσης ροής εγχύσεων. Το ποσοστό ροής της υπερδιήθησης καθορίστηκε από την ημι-εκκένωση μιας σύριγγας με σταθερό έμβολο (625±1 mbar±S.D., 0.2% CV, 1.2 ml s-monovette, Sarstedt, Nümbrecht, Germany) και την αντίσταση ροής του συστήματος, όπως περιγράφεται νωρίτερα (Moscone et al, 1996). Η ροή της αντίστασης συνίσταται κυρίως από τον πολύ στενό αποστραγγιστικό σωλήνα, ο οποίος μείωσε την επιρροή της αντίστασης της υπερδιηθητικής μεμβράνης του ανιχνευτή στο ποσοστό ροής. Η χρονική καθυστέρηση μεταξύ δειγματοληψίας και μέτρησης ποικίλλει ανάλογα με το μήκος του υπερδιηθητικού αποστραγγιστικού σωλήνα. Η υπερδιηθητή ροή που παρήχθη ελέγχθηκε με συνεχές ζύγισμα της σύριγγας.  
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Σχέδιο 1: Σχηματικό σχέδιο του υπερδιηθητικού-ελεγκτικού καθετήρα (κάτω) και ακτινογραφία του υπερδιηθητικού καθετήρα επί τόπου στο στεφανιαίο κόλπο (πάνω). Το σχέδιο δεν είναι σε κλίμακα (→)   κατεύθυνση ροής συνεχούς υπερδιήθησης ([image: image93.png]


) κατεύθυνση ροής κανονικών δειγμάτων αίματος  (A) οπές που περιέχουν την κοίλη ίνα με το ελικοειδές ελατήριο μέσα (B) σύνδεση του υπερδιηθητικού σωλήνα και της ίνας μέσα στη μικρή κοιλότητα του καθετήρα (C) υπερδιηθητή μεταφορά στο σωλήνα από polysulfon από την άκρη του καθετήρα στον άμεσα συνδεδεμένο βιοαισθητήρα (D) δειγματοληψία αίματος μέσω της μεγάλης κοιλότητας του καθετήρα για μεταγενέστερη ανάλυση (E) οι πρώτες από τις πέντε πλευρικές τρύπες της μεγάλης κοιλότητας (F) τελευταία τρύπα της μεγάλης κοιλότητας (G) ζώνες δεικτών για τον εντοπισμό τους στην ακτινογραφία.  

Ένα περίβλημα εισηγητή 9F (Avanti™, Cordis Europa, Roden, The Netherlands) χρησιμοποιήθηκε για να εισαχθεί ο υπερδιηθητικός καθετήρας στην αριστερή αυχενική φλέβα. Για να μην καταστραφεί η άκρη της μεμβράνης κατά την εισαγωγή, τοποθετήθηκε προσωρινά ένας σωλήνας στη βαλβίδα του εισηγητή. Από την αριστερή αυχενική φλέβα, ο υπερδιηθητικός καθετήρας προχώρησε και τοποθετήθηκε τουλάχιστον 5 εκατ. μέσα στο στεφανιαίο κόλπο. Η θέση του καθετήρα ελέγχθηκε με αντίθετη έγχυση (Σχέδιο 1 (επάνω)).  

2.2. Ανάλυση γαλακτικού άλατος και γλυκόζης

Ο υπερδιηθητικός καθετήρας συνδέθηκε σε ένα βρόχο 20 νανολίτρων σε ένα σύστημα ανάλυσης ροής εγχύσεων. Με ηλεκτροχημικό τρόπο ανιχνεύθηκαν γαλακτικό άλας και γλυκόζη κάθε στιγμή πριν, κατά τη διάρκεια και μετά από τα πειράματα κατά τη συνεχή υπερδιηθητική ροή, όπως περιγράφεται από τον Tiessen et al (Tiessen et al, 1999). Τα διαλύματα βαθμονόμησης μετρήθηκαν πριν και μετά από κάθε πείραμα με την τοποθέτηση του καθετήρα σε τυποποιημένα διαλύματα γλυκόζης και γαλακτικού άλατος. Η in vitro ευαισθησία των αισθητήρων γαλακτικού άλατος και γλυκόζης, αντίστοιχα, 8,09 και 1,66 nA/mM και με γραμμικότητα και των δύο r>0.99, P<0.0001, μειώθηκε για μερικές μέρες. Η μείωση πριν και μετά από κάθε πείραμα ήταν αμελητέα. Τα κανονικά δείγματα αίματος (2 ml.) αποσύρονταν στην άκρη του καθετήρα κάθε 10 λ. κατά τη διάρκεια του πειράματος, και κάθε 2 ή 5 λ. γύρω από τις προσδοκώμενες ταχείες μετατροπές συγκέντρωσης (Σχέδιο 1). Οι δοκιμαστικοί σωλήνες περιείχαν φθορικό νάτριο και οξαλικό κάλιο για να διακόψουν την πήξη και το μεταβολισμό. Οι σωλήνες διατηρούνταν στον πάγο μέχρι να γίνει η μέτρηση μέσα στην ίδια ημέρα. Μετρήθηκε η συγκέντρωση γλυκόζης και γαλακτικού άλατος σε ακέραιο αίμα και σε πλάσμα αίματος μετά από τη φυγοκέντριση με αναλυτή Vitros 750 (manufacturer: Ortho-Clinical Diagnostics, Illkirch Cedex, France) στο στερεότυπο νοσοκομειακό εργαστήριο. Προκειμένου να γίνουν σωστές συγκρίσεις με τον προσδιορισμό γλυκόζης ακέραιου αίματος, ρυθμίσαμε τις υπερδιηθητές συγκεντρώσεις κατά -15% να ενωθούν με την κλινική πρακτική της μέτρησης μοριακότητας σε ακέραιο αίμα (σύμφωνα με την έκθεση του κατασκευαστή). Η μοριακότητα της γλυκόζης (mol/l αίμα) του ακέραιου αίματος είναι διαφορετική από τη γραμμομοριακότητα (mol/kg ύδατος) καθώς μόνο περίπου το 80% του όγκου του αίματος αποτελείται από νερό (Marks, 1996). Στο πλάσμα αίματος προσδιορίστηκε  το γαλακτικό άλας. Δεν εφαρμόστηκε καμία διόρθωση για τον όγκο των πρωτεϊνών πλάσματος, εφόσον δεν υπάρχει κανένας γνωστός διορθωτικός παράγοντας για το γαλακτικό άλας. 

2.3. Πειραματικές διαδικασίες 

Όλες οι διαδικασίες εξετάστηκαν και εγκρίθηκαν από την Επιτροπή Ζωικών Πειραμάτων του Πανεπιστημίου του Groningen. Τα πειράματα εκτελέσθηκαν σε έξι χοίρους Yorkshire (που ζύγιζαν 32, 33, 34, 53, 65 και 93 kg) λόγω της ομοιότητάς τους με την ανθρώπινη καρδιολογική ανατομία. Τα ζώα διατηρήθηκαν σε κανονική διατροφή. Όλες οι διαδικασίες πραγματοποιήθηκαν υπό αναισθησία. Για την αναισθητοποίηση των χοίρων χρησιμοποιήθηκε ένας συνδυασμός ketamine (15 mg/kg), acepromazine (0.2 mg/kg) και atropine (0.05 mg/kg), ενδομυϊκά. Ένας ενδοτραχειακός σωλήνας εισήχθηκε για O2/NO2 εξαερισμό. Ο εξαερισμός με 2% isoflurane (Forene®, Abbott, USA) χρησιμοποιήθηκε για να εξασφαλίσει επαρκή αναισθησία καθ’ όλη τη διάρκεια των πειραμάτων. Το Levodromaron (2 mg υποδόρια) δόθηκε ως αναλγητικό στην αρχή της διαδικασίας και συμπληρώθηκε, όπου ήταν απαραίτητο. Η λιδοκαϊ'νη (50 mg ενδοφλεβίως) δόθηκε για προφύλαξη. Καθ’ όλη τη διάρκεια των πειραμάτων ελεγχόταν προσεκτικά η κατάσταση των ζώων με τη βοήθεια της συνεχούς διαδερμικής oximetry, της ενδοαρτηριακής μέτρησης της πίεσης του αίματος, και της ηλεκτροκαρδιογραφικής καταγραφής (ECG) των καλωδίων που τοποθετούνται στα άκρα και του τροποποιημένου καλωδίου που τοποθετείται στο προκάρδιο.  

Στους χοίρους χορηγήθηκε αρχικά 3 mg/kg ηπαρίνη ενδοφλεβίως, και στη συνέχεια 1,5 mg/kg/h. Η χρήση του αντιπηκτικού είναι γνωστό ότι είναι απαραίτητη στα τεχνητά νεφρά για τη συντήρηση της διαπερατότητας της μεμβράνης, η οποία εφαρμόστηκε εδώ για τον ανιχνευτή (Morti και Zydney, 1998). Η ανάγκη να αποτραπεί η θρόμβωση στο αίμα επιβεβαιώθηκε σε τρία προκαταρκτικά πειράματα χωρίς ηπαρίνη, τα οποία κατέληξαν σε μικρή ακρίβεια και σε χρόνο απόκρισης 20 λεπτών περίπου.

Για να μετρηθεί ο χρόνος απόκρισης in vivo,  εγχύθηκε ενδοφλεβίως 0,25 g/kg γλυκόζης 40% διαλυμένη στο νερό για 2 λ. μία φορά σε κάθε πείραμα. Σε ένα πείραμα προστέθηκε στην ενδοφλέβια ένεση γλυκόζης περίπου 0,1 g/kg γαλακτικό άλας 20% σε 0,9% αλατούχο ορό.

2.4. Απόφραξη στεφανιαίας αρτηρίας και αποκατάσταση της ροής αίματος LAD (n=3) 

Το μυοκάρδιο τριών χοίρων υποβλήθηκε σε μερική ισχαιμία. Για αυτόν τον λόγο, ένας 6F στεφανιαίος κατευθυντήριος καθετήρας Judkins προωθήθηκε μέσω μιας εισηγήτριας θήκης στην καρωτιδική αρτηρία στην είσοδο της αριστερής στεφανιαίας αρτηρίας. Κινηματογραφικά αγγειογράμματα (26 καρέ το δευτερόλεπτο) φτιάχτηκαν από την 30° πρόσθια αριστερή πλάγια θέση και κινηματογραφήθηκαν μέχρι την επίτευξη της φλεβικής φάσης. Ένας καθετήρας μπαλονάκι προωθήθηκε μέσω του κατευθυντήριου στην αριστερή πρόσθια κατιούσα στεφανιαία αρτηρία ακριβώς μετά από την πρώτη διαγώνιο, όπου το μπαλόνι διογκώθηκε προσωρινά για 5 λ. σε ένα χοίρο, και για 15 και 45 λ. σε δύο άλλους χοίρους. Ο ρυθμός της καρδιάς δεν άλλαξε σημαντικά κατά τη διάρκεια της διόγκωσης (95±10–103±9/min) ούτε και η πίεση αίματος (79±8–68±7 mmHg). Σε δύο περιπτώσεις, εμφανίστηκε κοιλιακή ταχυκαρδία /ινιδισμός κατά την αποκατάσταση της ροής του αίματος. Έγιναν Electroconversion σοκ στις σοβαρές αρρυθμίες για να επανεγκαθιδρυθεί ο ρυθμός του κόλπου. Ο απινιδισμός σε 10 j με ηλεκτρόδια επιφάνειας δεν διέκοψε τον υπερδιηθητικό έλεγχο. Αυτά τα τρία πειράματα τελείωσαν με ανακοπή μετά από συνεχή μέτρηση 6.5, 6.5 και 8.5 ωρών συνολικά.

2.5. Ζωικό μοντέλο μυοκαρδιακού στρες με dobutamine (n=3) 

Τρεις χοίροι αξιολογήθηκαν 4 εβδομάδες μετά από μια σχεδόν πλήρη απόφραξη του περιφερικού LAD από τοπική βλάβη και τοποθέτηση καθετήρα. Ο περιφερικός LAD παρουσίασε εκείνη την στιγμή έντονα μειωμένη ροή (TIMI1). Το αγγειογράφημα της αριστερής κοιλίας παρουσίασε  υποκινησία ή ακινησία στο περιφερικό μέρος του πρόσθιου τοιχώματος με μια γενικά καλή κατά τ’ άλλα λειτουργία της αριστερής κοιλίας.  

Εμποτίστηκε Dobutamine με αυξητικές δόσεις από 2,5 [image: image94.png]


g/kg/min για να τονώσει το μυοκάρδιο με την αύξηση του ρυθμού της καρδιάς. Μετά από 3λεπτη έγχυση κάθε δόσης, μετρήθηκαν ο ρυθμός της καρδιάς και η πίεση του αίματος, και ξεκίνησε υψηλότερη δόση. Οι δόσεις αυξήθηκαν έως ότου παρατηρήθηκε μια σαφής πτώση στην πίεση αίματος. Οι δόσεις αυξήθηκαν μέχρι 20 [image: image95.png]


g/kg/min στον πρώτο χοίρο, μέχρι 30 [image: image96.png]


g/kg/min στο δεύτερο χοίρο και μέχρι 22,5 [image: image97.png]


g/kg/min στον τρίτο χοίρο. Με την ολοκλήρωση κάθε διαδικασίας, τα ζώα υποβλήθηκαν σε ευθανασία με τη χρήση πρότυπου διαλύματος. 

2.6. Ανάλυση στοιχείων και στατιστικά 

Μετά από μια ξαφνική αλλαγή στη συγκέντρωση έξω από την άκρη του καθετήρα, η ισορρόπηση στο εσωτερικό πήρε κάποιο χρόνο. Αυτή η αντίδραση ακολούθησε μια σιγμοειδή πορεία από ένα επίπεδο (0%) στο επόμενο (ισορρόπηση 100%). Ο χρόνος ισορρόπησης από 10 σε 90% υπολογίστηκε με σιγμοειδή εφαρμογή. Ο μέσος (10–90%) χρόνος ισορρόπησης ±τυπική απόκλιση (S.D.) υπολογίστηκε για τις 12 λήψεις και μεταμοσχεύσεις. Η χρονική καθυστέρηση (μέσος όρος±S.D. και για τα έξι πειράματα) ορίστηκε ως το χρονικό διάστημα από την πραγματική εμφύτευση του καθετήρα μέχρι τη μέτρηση του 90% της αλλαγής του σήματος από τους αισθητήρες. Ο χρόνος απόκρισης in vivo ορίστηκε ως ο μέσος χρόνος±S.D. ώστε το αμπερομετρικό σήμα να αλλάξει από 10 σε 90% μετά από μια ενδοφλέβια έγχυση γλυκόζης (n = 6).

Τα υπερδιηθητά ποσοστά ροής in vitro και in vivo υπολογίστηκαν με τις αλλαγές βάρους αντλίας κάθε 5 λ. σε 1 ώρα πριν και κατά τη διάρκεια της εμφύτευσης (μέσοι όροι±S.D. για  n = 6).  

Η αναλογία των υπερδιηθητών και των μετρήσεων αίματος μετά την έναρξη των πειραμάτων συγκρίθηκε με την αναλογία στο τέλος ως ένδειξη της σταθερότητας των υπερδιηθητών μετρήσεων της γλυκόζης και του γαλακτικού άλατος.

Ο συσχετισμός μεταξύ της γλυκόζης ακέραιου αίματος και των υπερδιηθητών στεφανιαίων μετρήσεων καθορίστηκε με τα δείγματα γύρω από μια i.v. ένεση γλυκόζης σε κάθε πείραμα. Δύο σημεία στη γραμμή αναφοράς πριν από την ένεση και όλα τα σημεία μέχρι την επιστροφή στη γραμμή αναφοράς χρησιμοποιήθηκαν για γραμμική παλινδρόμηση (42 ταξινομημένες κατά ζεύγος μετρήσεις από έξι εγχύσεις). Δείγματα που λήφθηκαν 2 λ. πριν και μετά την έγχυση παραλείφθηκαν για λόγους περιορισμένου χρόνου απόκρισης. Τα στοιχεία συγκρίθηκαν επίσης με την ανάλυση των Bland–Altman στις σχετικές διαφορές συγκέντρωσης της γλυκόζης μεταξύ της εργαστηριακής ανάλυσης ακέραιου αίματος και της υπερδιηθητής ανάλυσης της ροής έγχυσης. (Bland and Altman, 1986). Η τάση (η μέση διαφορά), και η ακρίβεια (το διάστημα εμπιστοσύνης 95%) καθορίστηκαν ως ποσοστό των τιμών αναφοράς. Ο συσχετισμός μεταξύ γαλακτικού άλατος του πλάσματος αίματος και των υπερδιηθητικών στεφανιαίων μετρήσεων καθορίστηκε με τα ταξινομημένα κατά ζεύγος δείγματα γύρω από τις εξορμήσεις συγκέντρωσης από τη γραμμή αναφοράς μετά την i.v. έγχυση γαλακτικού άλατος σε ένα πείραμα (n = 11) και μετά από μυοκαρδιακή αποκατάσταση της ροής του αίματος σε δύο πειράματα (n = 35).  

Για να ανιχνευτούν οξείες ισχαιμικές αλλαγές, η γραμμή αναφοράς γαλακτικού άλατος, που λήφθηκε στις υπερδιηθητές μετρήσεις των τελευταίων 5 λ. πριν από τη διόγκωση του μπαλονιού, συγκρίθηκε με τη συγκέντρωση κατά τη διάρκεια των πρώτων 5 λ. της ισχαιμίας. Οι μεταβολές συγκέντρωσης που εκφράστηκαν ως το μέσο mM γαλακτικό άλας και ως ποσοστό συγκέντρωσης της γραμμής αναφοράς πριν από την ισχαιμία συγκρίθηκαν με την εξέταση κατάταξης των Mann–Whitney. Η ίδια διαδικασία χρησιμοποιήθηκε για οξείες αλλαγές ποσοστού γλυκόζης/ γαλακτικού άλατος.  

Έγιναν μερικές υποθέσεις προκειμένου να υπολογιστούν οι εκτιμήσεις της εξωκυτταρικής μυοκαρδιακής συγκέντρωσης γαλακτικού άλατος κατά τη διάρκεια της ισχαιμίας. Από την πολύ γρήγορη άνοδο συγκέντρωσης του γαλακτικού άλατος μετά το ξεφούσκωμα του μπαλονιού (βλ. παράγραφος 3) βγήκε το συμπέρασμα ότι αυτή η αποδέσμευση μπορεί να θεωρηθεί ως ενδοφλέβια έγχυση γαλακτικού βλωμού με άμεση διανομή στον όγκο του πλάσματος αίματος. Επιπλέον, θεωρήθηκε ότι η σωματική εκκαθάριση και παραγωγή του γαλακτικού άλατος δεν επηρεάζονται κατά τη διάρκεια της αποκατάστασης της ροής του αίματος, και ότι το ποσοστό αποβολής γαλακτικού άλατος από το αίμα είναι γραμμικό (Levraut et al, 1998). Μια ενιαία συμπεριφορά υποτέθηκε για τα πρώτα 15 λ., έτσι από  t = 0 έως 15.

Έπειτα, η εξίσωση για τις εκτιμήσεις Ct=x=Ct=0×e−K×t=x βρέθηκε από την κάμψη ελαχίστου τετραγώνου (μέθοδος Gauss-Newton). Κατά συνέπεια, οι διαφορές μεταξύ των μετρημένων στοιχείων στα 15 λ. μετά το ξεφούσκωμα του μπαλονιού (τουλάχιστον μέσα στο χρόνο απόκρισης και στην ακρίβεια της μέτρησης) και των υπολογισμένων στοιχείων (Ct=x) ελαχιστοποιήθηκαν. Η συγκέντρωση γαλακτικού άλατος στη θέση προέλευσης κατά τη στιγμή του ξεφουσκώματος του μπαλονιού (Ct=0) υπολογίστηκε από τη γραμμική παρεμβολή  της υπολογιζόμενης πορείας αποβολής γαλακτικού άλατος (Ct=x) για 2 ή 3 λ. από την αποκατάσταση της ροής του αίματος που αρχίζει σε t = 0. Το μεταβλητό Κ είναι ο σταθερός χρόνος αποβολής γαλακτικού άλατος με χρόνο υποδιπλασιασμού t1/2=0.693/K.  

Η συνολική αποδέσμευση γαλακτικού άλατος μετά την αποκατάσταση της ροής του αίματος καθορίστηκε με την περιοχή κάτω από την καμπύλη, που υπολογίστηκε με τη μέθοδο τραπεζοειδούς όταν η συγκέντρωση γαλακτικού άλατος παριστάνεται γραφικά έναντι στο χρόνο από 0 έως [image: image98.png]


. Η περιοχή κάτω από την καμπύλη (AUC) εκφράστηκε σε mmol l−1 h που είναι η ποσότητα του γαλακτικού άλατος (mmol) διαιρούμενο από τη ροή αίματος στο στεφανιαίο κόλπο (l h−1). Καμία μέτρηση ροής αίματος δεν ήταν διαθέσιμη για να υπολογιστεί περαιτέρω αυτό το ποσό σε mols. 

3. Αποτελέσματα

3.1. Χαρακτηριστικά in vivo απόδοσης 

Συνολικά, ο έλεγχος 27 ωρών εκτελέσθηκε in vivo με εξήντα υπερδιηθητικές μετρήσεις την ώρα. Ο χρόνος ισορρόπησης μετά την εμφύτευση και τη λήψη μοσχεύματος ήταν 1.33±1.00 λ. (βλ. χαρακτηριστικό πείραμα στο Σχέδιο 2). Ο χρόνος απόκρισης της υπερδιήθησης μετά από ενέσεις i.v. ήταν 1.33±0.61 λ.. Η χρονική καθυστέρηση ήταν κατά μέσον όρο 24,3 λ. (έκτασης 21–26 λ.). Σε πέντε χοίρους, το ποσοστό ροής υπερδιήθησης του καθετήρα παρέμεινε σταθερό μετά την εισαγωγή στο κυκλοφορικό σύστημα με 85.1±4.9 nl/min in vitro και 85.5±8.2 nl/min in vivo. Στο τέλος των πειραμάτων η αναλογία υπερδιήθησης/ συγκέντρωσης αίματος για τη γλυκόζη ήταν 101±9% και για το γαλακτικό άλας ήταν το 88±14% της αναλογίας κατά την έναρξη των πειραμάτων (P>0.05). Καμία προφανής επίδραση δεν παρατηρήθηκε από τους ηλεκτρικούς απινιδισμούς στη ροή υπερδιήθησης ή στις μετρήσεις.
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Σχέδιο 2. Χαρακτηριστικό παράδειγμα πειράματος. Δείγμα αίματος γαλακτικού άλατος ([image: image101.png]


) και γλυκόζης (• ) και μετρήσεις υπερδιήθησης γαλακτικού άλατος ([image: image102.png]grey line



) και γλυκόζης ([image: image103.png]black line



). Πρότυπα γλυκόζης και γαλακτικού άλατος πριν από την εμφύτευση και μετά την αφαίρεση μοσχεύματος του καθετήρα από την κυκλοφορία του αίματος. Μυοκαρδιακό στρες από έγχυση dobutamine από  t =0 έως 27 λ. i.v.=ενδοκενη έγχυση με διάλυμα γλυκόζης και γαλακτικού άλατος.  

Στο Σχέδιο 3, σ άνω αριστερά παρουσιάζεται η γραμμική κλίση του γαλακτικού άλατος στις υπερδιηθήσεις (y) και τα δείγματα αίματος (x) που ήταν  y=10097x+2459, r=0.977, P<0.0001, n=46. Η τάση ήταν 8,86%, η ακρίβεια 33,42% (Σχέδιο 3, πίνακας άνω δεξιά). Η γραμμική κλίση για τη γλυκόζη ήταν y=10486x−1082, r=0.994, P<0.0001, n=42 (Σχέδιο 3, πίνακας κάτω αριστερά). Η τάση ήταν 3,03%, η ακρίβεια 10,22% (Σχέδιο 3, πίνακας κάτω δεξιά). Ο συντελεστής κάμψης r αυξήθηκε για το γαλακτικό άλας κατά τη διάρκεια μεταγενέστερων πειραμάτων ως αποτέλεσμα της βελτίωσης της διαδικασίας δειγματοληψίας αίματος. 
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Σχέδιο 3. Διαγράμματα κλίση και τάσης /ακρίβειας του αίματος έναντι των δειγμάτων υπερδιήθησης. Άνω πίνακας: γαλακτικό άλας κάτω πίνακας: γλυκόζη. Οι γραμμές κάμψης και οι γραμμές ταυτότητας παρουσιάζονται αριστερά. Ο μέσος (τάση) και ο μέσος±2S.D. (ακρίβεια) παρουσιάζονται δεξιά. 

Μόνο στο δεύτερο πείραμα, μειώθηκε το ποσοστό ροής από 90 έως 56 nl/min στο δεύτερο μισό του πειράματος που διήρκεσε 6.5 ω. Η δειγματοληψία αίματος έγινε τότε σχεδόν αδύνατη. Ο χρόνος απόκρισης της υπερδιήθησης μετά από μια έγχυση i.v. στα 30 λ. μετά την έναρξη του πειράματος ήταν ακόμη 1,78 λ., η χρονική καθυστέρηση 26 λ. Ο χρόνος απόκρισης της υπερδιήθησης μετά από μια έγχυση γλυκόζης i.v. στα 450 λ. μετά την έναρξη του πειράματος υπολογίστηκε στα 0,85 λ., αλλά η χρονική καθυστέρηση 43 λ. Η πορεία των συγκεντρώσεων γαλακτικού άλατος κατά την υπερδιήθηση δεν άλλαξε σημαντικά κατά τη διάρκεια και μετά από 15 λ. διόγκωσης του μπαλονιού στη LAD. Τα επίπεδα υπερδιήθησης του γαλακτικού άλατος ακολούθησαν ανώμαλη πορεία και άρχισαν να αυξάνονται αργά μετά από 45 λ. διόγκωσης του μπαλονιού στη LAD, ενώ το γαλακτικό άλας στα δείγματα αίματος παρέμεινε χαμηλό. Η αναλογία υπερδιήθησης /συγκέντρωσης αίματος γαλακτικού άλατος ανήλθε κατά το τέλος του πειράματος κατά 324% από την έναρξη. Τα επίπεδα υπερδιηθητής γλυκόζης μειώθηκαν αργά μετά από 45 λ. διόγκωσης του μπαλονιού στη LAD ενώ τα επίπεδα αίματος δεν μεταβλήθηκαν πολύ. Η αναλογία υπερδιήθησης /συγκέντρωσης γλυκόζης κατέβηκε κατά το τέλος του πειράματος κατά 60% από το ποσοστό στην έναρξη του πειράματος. Η ροή υπερδιήθησης αποκαταστάθηκε αμέσως σε 92 nl/min μετά την τοποθέτηση του καθετήρα από το στεφανιαίο κόλπο σε διάλυμα βαθμονόμησης. Τα στοιχεία αυτού του πειράματος αποκλείστηκαν από την περαιτέρω ανάλυση στοιχείων. 

3.2. Επίπεδα γαλακτικού άλατος του στεφανιαίου κόλπου και γλυκόζης μετά την απόφραξη της στεφανιαίας αρτηρίας LAD και την αποκατάσταση ροής αίματος (n = 3) 

Μετά τη διόγκωση του μπαλονιού στη LAD, τα επίπεδα γαλακτικού άλατος στον στεφανιαίο κόλπο υπερδιήθησης αυξήθηκαν κατά 0.38±0.10 mM πάνω από τη γραμμή αναφοράς κατά τη διάρκεια των πρώτων 5 λ. της ισχαιμίας (P < 0,05), βλ. Σχέδιο 4.  Το ποσοστό γαλακτικού άλατος /γλυκόζης αυξήθηκε κατά 28±16% (P < 0,05). Τα επίπεδα γαλακτικού άλατος του αρτηριακού πλάσματος ήταν παρόμοια πριν και μετά την έναρξη της ισχαιμίας (2.1±0.4 mM, n.s.).  
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Σχέδιο 4. Επίπεδα υπερδιήθησης γαλακτικού άλατος ([image: image107.png]


) και γλυκόζης (•) σε mM στο στεφανιαίο κόλπο κατά τη διάρκεια της μυοκαρδιακής ισχαιμίας [image: image108.png]


 των 5, 15 ή 45 λ. αντίστοιχα στο άνω, μεσαίο και κατώτερο πίνακα. Στον άνω πίνακα, ο αριστερός άξονας y δείχνει mM τη γλυκόζη, ο δεξιός άξονας y το γαλακτικό άλας mM. Το () δείχνει μια σύντομη τυχαία διόγκωση του μπαλονιού. Το (*) δείχνει τον ηλεκτρικό απινιδισμό της κοιλιακής μαρμαρυγής.  
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Αμέσως μετά το ξεφούσκωμα του μπαλονιού, η συγκέντρωση γαλακτικού άλατος αυξήθηκε αισθητά κατά τη διάρκεια της αποκατάστασης της ροής του αίματος για λίγα λεπτά, φτάνοντας σε ένα μέγιστο 2,80 mM (116% της γραμμής αναφοράς) σε 1 λ. μετά από 5 λ. ισχαιμία, 9.27 mM (683% της γραμμής αναφοράς) στα 3 λ. μετά από 15 λ. ισχαιμία και 6.11 mM (587% της γραμμής αναφοράς) στα 3 λ. μετά από 45 λ. ισχαιμία (Σχέδιο 4). Η συνολική αποδέσμευση γαλακτικού άλατος κατά την αποκατάσταση της ροής του αίματος ήταν 3.77, 1.49, και 0.09 mmol l−1 per h, αντίστοιχα.  

Η συγκέντρωση γαλακτικού άλατος του πλάσματος τη στιγμή της ενδοφλέβιας έγχυσης υπολογίστηκε στα 13.80 mM (R2=0.99, t1/2=4.36 min) (Σχέδιο 5). Οι συγκεντρώσεις γαλακτικού άλατος στην έναρξη της αποκατάστασης της ροής του αίματος υπολογίστηκαν στα 3.13 mM (R2=0.88, t1/2=2.97 min), 14.82 mM (R2=0.99, t1/2=3.63 min), και 10.20 mM (R2=0.98, t1/2=2.93 min), αντίστοιχα. Σε μερικές περιπτώσεις, ήταν απαραίτητη η επαναφορά των παλμών της καρδιάς με ηλεκτροσόκ λόγω ταχυκαρδίας της κοιλίας /ινιδισμού στην έναρξη της αποκατάστασης της ροής αίματος (όπως φαίνεται στο Σχέδιο 4 με *). Εκτός από τις κινήσεις του μπαλονιού, το ποσοστό γαλακτικού άλατος/ γλυκόζης παρουσίασε μικρή αλλαγή. Το ποσοστό γαλακτικού άλατος/ γλυκόζης αυξήθηκε πάλι περίπου 60–30 λ. πριν από την ασυστολία, συνοδεύοντας μια γενικότερη επιδείνωση της κυκλοφορίας από μια εξασθενημένη καρδιά (διαγνωσμένο στο ECG). 
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Σχέδιο 5. Οι συγκεντρώσεις γαλακτικού άλατος του στεφανιαίου κόλπου (mM πάνω από τη γραμμή αναφοράς) κατά τη διάρκεια αποκατάστασης της ροής του αίματος (αρχή στο t = 0) μετά από 5, 15, ή 45 λ. ισχαιμία (•). Οι συγκεντρώσεις γαλακτικού άλατος του στεφανιαίου κόλπου (mM πάνω από τη γραμμή αναφοράς) μετά από ενδοφλέβιες εγχύσεις γαλακτικού άλατος. ([image: image111.png]


) Παρουσιάζονται παρεκτάσεις για τις πιο κατάλληλες γραμμές πίσω στη συγκέντρωση γαλακτικού άλατος στην έναρξη της αποκατάστασης της ροής του αίματος ή στην έγχυση t = 0.

3.3. Επίπεδα γαλακτικού άλατος του στεφανιαίου κόλπου και γλυκόζης κατά τη διάρκεια του μυοκαρδιακού στρες με dobutamine (n = 3) 

Στον πρώτο χοίρο, ο ρυθμός της καρδιάς αυξήθηκε από 82 σε 191 στην υψηλότερη δόση (24 λ. μετά την έναρξη της έγχυσης με dobutamine). Η μέγιστη πίεση αίματος ήταν 123/104 mmHg σε δόση των 20 [image: image112.png]


g/kg/min. Η πίεση του αίματος στην υψηλότερη δόση ήταν 102/77 mmHg. Στο δεύτερο χοίρο, ο ρυθμός της καρδιάς αυξήθηκε από 123 σε 208/min στην υψηλότερη δόση (36 λ. μετά την έναρξη της έγχυσης με dobutamine), με αύξηση της μέγιστης πίεσης αίματος από 64/46 σε 120/81 σε μια δόση με dobutamine των 20 [image: image113.png]


g/kg/min. Η πίεση του αίματος στην υψηλότερη δόση ήταν 105/50 mmHg. Στον τρίτο χοίρο (βλ. Σχέδιο 2), ο ρυθμός της καρδιάς αυξήθηκε από 83 σε 204/min στην υψηλότερη δόση (27 λ. μετά την έναρξη της έγχυσης με dobutamine). Η πίεση του αίματος αυξήθηκε από 95/84 σε 128/108 σε μια δόση των 20 [image: image114.png]


g/kg/min. Η πίεση του αίματος στην υψηλότερη δόση ήταν 106/66 mmHg. Το ECG δεν παρουσίασε κανένα σημάδι ισχαιμίας κατά τη διάρκεια αυτών των τριών πειραμάτων.

Τα επίπεδα υπερδιηθητής γλυκόζης στα τρία πειράματα με dobutamine αυξήθηκαν βαθμιαία από μια γραμμή αναφοράς του 3.84, 3.06 και 1.70 mM σε ένα μέγιστο 4.88, 5.12 και 4.23 mM, στα 18, 36, και 19 λ. μετά την έναρξη της έγχυσης με dobutamine. Παρόμοια άνοδος παρατηρήθηκε στα δείγματα αρτηριακού αίματος. Τα επίπεδα γαλακτικού άλατος δεν παρουσίασαν καμία σημαντική αλλαγή κατά τη διάρκεια του τεστ έγχυσης με dobutamine. Στη μακροσκοπική αξιολόγηση οι περιοχές εμφράγματος ήταν μικρές και εντοπισμένες στην κορυφή και στο περιφερικό μέρος του μεσοκοιλιακού διαφράγματος. 

4. Συζήτηση 

Αυτή η έκθεση περιγράφει την πρώτη εφαρμογή υπερδιήθησης στη μυοκαρδιακή παθοφυσιολογία. Περιγράφει ότι ένας υπερδιηθητικός καθετήρας μπορεί να δειγματοληπτεί αίμα υπερδιήθησης συνεχώς επί ώρες στο στεφανιαίο κόλπο. Ο συνδυασμός ενός ενδοαγγειακού υπερδιηθητικού καθετήρα και της τεχνολογίας βιοαισθητήρων επιτρέπει σταθερές μετρήσεις των απόλυτων συγκεντρώσεων γαλακτικού άλατος και γλυκόζης κάθε λεπτό. Η αυτοματοποιημένη ανίχνευση ήταν σε αλληλεξάρτηση με τις τιμές αναφοράς στη χειρωνακτική δειγματοληψία. Είναι ενδεχομένως η πρώτη μελέτη για τον έλεγχο φλεβικής εκροής με τόσο σύντομα χρονικά διαστήματα. Μέσα σε λίγα μόνο λεπτά μετά τις διακοπές και αποκαταστάσεις της καρδιακής αρτηριακής ροής που διενεργήθηκαν παρατηρήθηκε μια σημαντική αύξηση της ροής του γαλακτικού άλατος του μυοκαρδίου. Ήταν δυνατή μια ποσοτική εκτίμηση της ροής γαλακτικού άλατος κατά την αποκατάσταση. Αυτές οι παρατηρήσεις προτείνουν την ύπαρξη ενός στενού χρονικού δεσμού μεταξύ των καρδιακών παθολογικών περιστατικών και των μεταβολικών αλλαγών στη φλεβική εκροή, και είναι ενδιαφέρουσες λόγω της πιθανής διαγνωστικής αξίας τους.

Στην παρούσα εξέταση, έχει γίνει ένας περιορισμένος αριθμός παρατηρήσεων, έτσι τα περισσότερα από τα συμπεράσματά μας σχετικά με τον έλεγχο της καρδιακής υπερδιήθησης πρέπει να θεωρηθούν προκαταρκτικά. Μια φορά, στο δεύτερο πείραμα που περιγράφηκε, οι μετρήσεις εμφανίστηκαν σαν να έχουν γίνει έξω από τη στεφανιαία κυκλοφορία του αίματος, μια επίδραση πολύ γνωστή των ενδοαγγειακών αισθητήρων, που αναφέρεται ως ‘wall effect’ (Halbert, 1990). Η εξαγγείωση της άκρης του καθετήρα μπορεί να δημιουργήσει ένα φράγμα διάχυσης μεταξύ της επιφάνειας του ανιχνευτή στον ιστό και της κυκλοφορίας του αίματος. Αυτό μπορεί να εξηγήσει τη χειροτέρευση του  χρόνου απόκρισης, τη χαμηλή γλυκόζη και τα αυξανόμενα επίπεδα γαλακτικού άλατος. Παρόμοια αποτελέσματα παρατηρήθηκαν νωρίτερα από μας στον ανθρώπινο υποδόριο ιστό (Tiessen et al, 1999), στον ενδοαγγειακά πειράματα αρουραίων (Kaptein et al, 1997) και κοτόπουλων, και στα πειράματα in vitro όταν τα κύτταρα αίματος συνδέθηκαν με έναν ανιχνευτή (αδημοσίευτα στοιχεία). Η πιθανότητα του ‘wall effect’ και η ανάγκη για ηπαρινισμό που παρατηρήθηκε μπορούν, φυσικά να περιορίσουν τη μελλοντική εφαρμογή του ελέγχου υπερδιήθησης.  

Διάφορες τεχνικές, που έχουν μελετηθεί στο παρελθόν από άλλους, έχουν ήδη καταδείξει τη δυνατότητα πραγματοποίησης του (ημι-) συνεχούς μεταβολικού ελέγχου στο περιφερειακό αίμα. Αυτές οι μελέτες εφάρμοσαν τη συχνή δειγματοληψία αίματος και την απευθείας ανάλυση (Gfrerer et al, 1998), τη μικροδιάλυση στις φλεβικές διακλαδώσεις (Rabenstein  και  Fang), και τη μικροδιάλυση με ανιχνευτές που τοποθετήθηκαν στις περιφερειακές φλέβες (Stjernstrom και Paez). Οι ανιχνευτές μικροδιάλυσης έχουν επίσης τοποθετηθεί άμεσα στο μυοκαρδιακό ιστό (Hall; Wikstrom; Kennergren; Habicht και Kennergren). Τα επίπεδα γαλακτικού άλατος στην ισχαιμία μυοκαρδίου που υπολογίστηκαν εδώ από την παρέκταση ήταν στο ίδιο εύρος με τις αυξήσεις που βρέθηκαν στις μελέτες ενδιάμεσης περιόδου μικροδιάλυσης (300 και 775%  Wikstrom  και  Habicht). Η επίδραση της έλλειψης γαλακτικού άλατος στην περίπτωση έγχυσης dobutamine στο μυοκάρδιο συμφωνεί επίσης με τα αποτελέσματα μιας προηγούμενης μελέτης μικροδιάλυσης (Hall et al., 1995). Υπάρχουν, ωστόσο, κάποιες σημαντικές διαφορές μεθοδολογίας μεταξύ της ενδοφλέβιας υπερδιήθησης και της μικροδιάλυσης στον ιστό. Η μικροδιάλυση μετρά μια περιοχή ιστού μικρότερη των 5 χιλ. γύρω από τον ανιχνευτή (Manthei et al, 1998), όπου μια μεταγενέστερη κλίση συγκέντρωσης υφίσταται στον ιστό κοντά στον ανιχνευτή, κατερχόμενη από 100% σε μεταξύ 7 και 74%. Αυτό το ποσοστό μπορεί να αλλάξει με τον καιρό, αλλά πρέπει να προσδιοριστεί για τη βαθμονόμηση των μετρήσεων μικροδιάλυσης. Η βαθμονόμηση της μικροδιάλυσης in vivo είναι ένα καλά τεκμηριωμένο, αλλά περίπλοκο ζήτημα. Επίσης η μικροδιάλυση απαιτεί έναν ιδιαίτερο χρόνο ισορρόπησης (π.χ. 90 λ.) πριν μπορέσει να αρχίσει η μέτρηση. Περαιτέρω, απαιτείται η έκθεση καρδιάς για την εισαγωγή των ανιχνευτών μικροδιάλυσης, έτσι η τεχνική περιορίζεται στο χειρουργείο. Συγκριτικά, ο παρών υπερδιηθητικός καθετήρας χρειάζεται μόνο την αγγειογραφία για να ελέγξει τη θέση της άκρης. Η ισορρόπηση του υπερδιηθητικού ανιχνευτή διαρκεί περίπου 2 λ. για τις συγκεντρώσεις μικρών μορίων. Δεν υπάρχει λόγος για την βαθμονόμηση της υπερδιήθησης in vivo, επειδή εκκενώνει το νερό από το πλάσμα αίματος μαζί με το 100% των μικρών διαλελυμένων ουσιών του, και οι μετρήσεις παραμένουν σταθερές, όπως παρουσιάζεται για πολλές ώρες. 

Ο περιορισμός της μέτρησης μικροδιάλυσης σε μια μικρή περιοχή γύρω από έναν ανιχνευτή σε παθολογικό ή υγιή ιστό μπορεί να αποδειχτεί ευνοϊκός, γιατί μπορεί κάποιος να περιμένει ότι οι αλλαγές συγκέντρωσης στο στεφανιαίο κόλπο έχουν αραιωθεί έναντι εκείνων που βρίσκονται στο σημείο προέλευσης, πράγμα που μπορεί να μειώσει την ευαισθησία ενός στεφανιαίου κολπικού ανιχνευτή. Μερικές παθολογικές διαδικασίες μπορεί ακόμη και να μείνουν κρυμμένες πίσω από το ενδοθήλιο (Nees et al, 1985). Αυτή, όμως, δεν είναι η περίπτωση της μυοκαρδιακής ισχαιμίας (Jackson και Rosano). Παρεκτείναμε εδώ τις φθίνουσες συγκεντρώσεις στεφανιαίου κόλπου πίσω στις συγκεντρώσεις κατά την διάρκεια της αποδέσμευσης. Αυτό μπορεί να είναι το εξωκυτταρικό επίπεδο γαλακτικού άλατος στον ισχαιμικό ιστό. Έτσι μια φλεβική εφαρμογή του καθετήρα όπως επιλέχθηκε στην παρούσα μελέτη εμφανίζεται αρκετά ευαίσθητη ώστε να μετρήσει τον τοπικό μυοκαρδιακό μεταβολισμό. Εξάλλου, ολόκληρος ο μυοκαρδιακός μεταβολισμός αποτελεί συχνότερα ενδιαφέρον από τις τοπικές μεταβολές, όπως διευκρινίζεται από τις προαναφερθείσες ενδοαγγειακές προσεγγίσεις για το γαλακτικό άλας (Jackson και Rosano). Αυτό υπογραμμίζει το πλεονέκτημα της θέσης του παρόντος ανιχνευτή στο στεφανιαίο κόλπο, καθώς και στην καρδιακή κοινή φλεβική εκροή.  

Η υπερδιήθηση προσφέρει νέες ερευνητικές ευκαιρίες στην οξεία παθολογία μέσω του περιορισμού του χρόνου απόκρισης και των απόλυτων μετρήσεων. Οι μεταβολικές αλλαγές στα όργανα μπορούν να συνδεθούν με τον καιρό με παθολογικά περιστατικά π.χ. μπορεί έτσι να ανιχνευθεί η επαναλειτουργία των καρδιακών αρτηριών από θρομβόλυση. Οι ταχείες κινητικές διαδικασίες μπορούν επίσης να μελετηθούν χρησιμοποιώντας τις απόλυτες συγκεντρώσεις. Μπορούν να γίνουν εκτιμήσεις της συγκέντρωσης γαλακτικού άλατος κατά την έναρξη της αποκατάστασης της ροής αίματος καθώς επίσης και στην περιοχή κάτω από την καμπύλη χρησιμοποιώντας μερικές υποθέσεις της κινητική συμπεριφορά του γαλακτικού άλατος. Αν και οι τιμές δεδομένων παρουσίασαν σωστά αποτελέσματα, σίγουρες δηλώσεις σχετικά με τις συγκεντρώσεις έναρξης και της περιοχής κάτω από την καμπύλη δεν είναι δυνατές λόγω του περιορισμένου αριθμού πειραμάτων. Στο μέλλον, πρωτότυπες μεταβολικές γνώσεις μπορούν να βρεθούν κατ' αυτό τον τρόπο, π.χ. γνώσεις για τη μυοκαρδιακή προδιάθεση και τους μηχανισμούς κοιλιακού ινιδισμού.  

Οι μελλοντικές τεχνικές εξελίξεις πρέπει να στοχεύουν στον έλεγχο του πραγματικού χρόνου, γιατί μια πιθανή έγκαιρη ανίχνευση της ισχαιμίας και αποκατάσταση δίνει τη δυνατότητα ενίσχυσης της θεραπευτικής λήψης αποφάσεων. Η χρονική καθυστέρηση του παρόντος καθετήρα είναι πολύ μεγάλη και πρέπει να μειωθεί με τη χρησιμοποίηση κοντύτερων καθετήρων και με τη βελτιστοποίηση της αναλογίας νεκρής ποσότητας/ροής ή με την εισαγωγή μικρών βιοαισθητήρων στην άκρη του καθετήρα. Η τρέχουσα δειγματοληπτική μέθοδος υπερδιήθησης έχει πράγματι πρόσφατα συνδεθεί με τέτοιους μικροσκοπικούς βιοαισθητήρες με τα ίδια ουσιαστικά αποτελέσματα (Rhemrev et το al, υποβλήθηκε).

Το αρχικό επίτευγμα αυτής της μελέτης είναι ο σύντομος χρόνος απόκρισης που λαμβάνεται με τις απόλυτες μετρήσεις με τον υπερδιηθητικό καθετήρα και τις πρώτες παρατηρήσεις in vivo των γρήγορων μυοκαρδιακών αλλαγών γαλακτικού άλατος. Τα πιθανά μελλοντικά οφέλη τέτοιου συστήματος για τους ασθενείς μπορεί να είναι μια έγκαιρη προειδοποίηση για οξεία ισχαιμία με τον έλεγχο του κινούμενου μέσου όρου της συγκέντρωσης γαλακτικού άλατος, π.χ. η επανέμφραξη μιας στεφανιαίας αρτηρίας. Η επιτυχία της θεραπείας (π.χ. της θρομβόλυσης), ορισμένη ως αποκατάσταση ροής αίματος μιας φραγμένης στεφανιαίας αρτηρίας, μπορεί να είναι αναγνωρίσιμη από την ξαφνική αποδέσμευση γαλακτικού άλατος από το μυοκάρδιο. Ο μεταβολικός έλεγχος μπορεί να γίνει συμπληρωματικός στον τρέχοντα έλεγχο ECG.  

Αυτή τη στιγμή, δεν υπάρχει απο ό,τι ξέρουμε κανένας ενδοαγγειακός αισθητήρας διαθέσιμος για χρήση από ασθενείς για τον έλεγχο μεταβολιτών, γιατί κάτι τέτοιο θέτει πολλά αιτήματα, π.χ. σχετικά με την εξειδίκευση, την ακρίβεια, τη σταθερότητα, τη μικρογράφηση, την αποστείρωση, τη θρομβογονία, την τοξικότητα, τη βιοσυμβατότητα, τη διαθεσιμότητα και την οικονομία. Μερικά από αυτά τα αιτήματα ίσως γίνουν πιο εφικτά στο μέλλον με το συνδυασμό των βιοαισθητήρων με τη δειγματοληψία υπερδιήθησης. Φαίνεται πως είναι σημαντικό να ερευνηθούν οι τεχνικές ελέγχου καρδιακού γαλακτικού άλατος περαιτέρω, γιατί μπορεί τελικά να αποδειχτεί ότι έχει διαγνωστική αξία στους ασθενείς. 

Αναπαραγώγιμη επεξεργασία μικρογραφημένων αισθητήρων γλυκόζης: προετοιμασία των μεμβρανών  αίσθησης  για  συνεχή έλεγχο  

. 

Περίληψη 

Η διαδικασία ακινητοποίησης της οξειδάσης γλυκόζης (GOx) στο  poly(1,3-diaminobenzene) (poly(1,3-DAB)) δίκτυο, ερευνήθηκε πολύ  χρησιμοποιώντας ηλεκτροχημικό μικρο-εξισσοροπητή κρυστάλλου χαλαζία (EQCM). Το GOx που συλλαμβάνεται  στο περίπου  50nm , παχύ στρώμα poly-1,3-DAB ,προκαλεί μια αύξηση συχνότητας 514 Hz, που αντιστοιχεί σε 541 ngr, και αντιστοιχεί  συνήθως στο εξωτερικό μέρος του  πολυμερούς φιλμ. Η παρουσία πολύ - [image: image115.png]


- λυζίνης και γλουταραλδεϊ'δης κατά τη διάρκεια του ηλεκτροπολυμερισμού  του poly(1,3-DAB) βελτιώνει την ευαισθησία με την αύξηση του ποσού του GOx που ακινητοποιείται. Η προσθήκη μιας προστατευτικής μεμβράνης προς το ενζυμικό στρώμα ,από πολυ (tetrafluoroethylene) (PTFE) ,που διασκορπίζεται στα υδάτινα μέσα ,επιτρέπει  στην  διαδικασία επεξεργασίας να τελειώσει  χωρίς μη-υδατικό διαλύτη. Οι τελειοποιημένοι αισθητήρες γλυκόζης τύπου-βελόνας ,παρουσιάζουν συγκρίσιμες ιδιότητες  σε ευαισθησία,  σταθερότητα, βιοσυμβατότητα ,διάρκεια ζωής,  παρεμβολές και  δυνατότητα αναπαραγωγής. 

1. Εισαγωγή 

Οι βιοαισθητήρες που εμφυτεύονται ή που λειτουργούν σε σύστημα on line για  συνεχή έλεγχο των φυσιολογικά σημαντικών ουσιών , απαιτούν γενικά διάφορα ουσιαστικά χαρακτηριστικά: μια ιδιαίτερα αναπαραγώγιμη ευαισθησία, ελευθερία από  παρεμβολές, μακροπρόθεσμη σταθερότητα με περιορισμένη υποβάθμιση, γρήγορη απόκριση, και χαμηλή υστέρηση που προκαλείται από τις παραλλαγές στις συγκεντρώσεις υποστρωμάτων, κ.λπ. Όταν  πρόκειται για  αμπερομετρικούς ένζυμο-βασισμένους  βιοαισθητήρες, για τους ίδιους λόγους, πρέπει να ικανοποιούνται  μερικοί πιο λεπτομερείς και ακριβείς όροι. Παραδείγματος χάριν, το σώμα αισθητήρα πρέπει να μικρογραφηθεί κατάλληλα και, στις περισσότερες περιπτώσεις, τα γυμνά ηλεκτρόδια πρέπει να προστατευθούν από  έξυπνες μεμβράνες των οποίων η πυκνότητα και το πάχος βελτιστοποιούνται για να επιτρέψουν το επιθυμητό τρέχον επίπεδο και  σταθερότητα (Zhang et Al, 1994). Τέτοιες μεμβράνες πρέπει να είναι βιοσυμβατές και να απορρίπτουν την παρέμβαση από ηλεκτροενεργά  είδη .  

Τα τελευταία χρόνια, ο ηλεκτροπολυμερισμός για την επεξεργασία βιοαισθητήρων έχει προσελκύσει πολλή  αποδοχή  ως σύστημα για την παραγωγή H2O2 or O2-- εκλεκτικών στρωμάτων μέσα   ή  πάνω στα οποία, τα ένζυμα  ακινητοποιούνται. (Malitesta Cosnier Cosnier  και  Emr). Από την άποψη της προετοιμασίας μεμβρανών για  μικρογραφημένους βιοαισθητήρες ο ηλεκτροπολυμερισμός έχει πολύτιμα πλεονεκτήματα ,πέρα από τη διαλυτική  ιδιότητα , δηλαδή βύθιση στο διάλυμα  που ακολουθείται από ξήρανση. Αντίθετα με τη συμβατική  μέθοδο παραγωγής, η μέθοδος αυτή δεν έχει κανένα όριο από  άποψη  γεωμετρίας και  περιοχής του ηλεκτροδίου και προσφέρει  πλεονεκτήματα όσον αφορά τον έλεγχο πάχους, τη δυνατότητα αναπαραγωγής, και την ομοιομορφία του φιλμ  πολυμερούς    στις επιφάνειες των ηλεκτροδίων με  πιο σύνθετη γεωμετρία. Συγκρινόμενο με αγωγά πολυμερή  που πολυάριθμες εκθέσεις χρησιμοποίησαν ως μεμβράνες για τους βιοαισθητήρες, μερικά είδη μη-αγώγιμων ήλεκτρο-πολυμερών σωμάτων , προσφέρουν πολύ  εντυπωσιακά αποτελέσματα, με τον ίδιο τρόπο,  άριστη επιλεκτικότητα και υψηλή δυνατότητα αναπαραγωγής  ιδιοτήτων , εκτός από σχεδόν όλα τα  γνωστά πλεονεκτήματα  των αγώγιμων πολυμερών για τον ίδιο σκοπό. Ένα από τα αντιπροσωπευτικά παραδείγματα είναι το  poly(1,3-diaminobenzene), poly(1,3-DAB) εν συντομία .Οι Buck και  Mãdãras χρησιμοποίησαν ένα λεπτό  φιλμ από ηλεκτρό -πολυμερές poly(1,3-DAB)για να αποβάλουν τις όποιες  ηλεκτροχημικές παρεμβολές από   ασκορβικό οξύ,  ουρία, και άλλα οξειδώσιμα είδη (Buck και  Mãdãras 1996). Ερευνήθηκε  συστηματικά η μείωση απόκρισης  παρέμβασης  σε ένα ηλεκτρόδιο υπεροξειδίου του  υδρογόνου  χρησιμοποιώντας  φιλμ ηλεκτρο-πολυμερών που παρήχθησαν  από  διάφορα μονομερή ( Murphy, 1998).  

Με ακριβέστερο καθορισμό, τα μη –αγώγιμα προαναφερθέντα  πολυμερή σώματα  είναι εκείνα  που έχουν υψηλή ειδική αντίσταση. Το πάχος τέτοιων πολυμερών σωμάτων είναι αυτο-περιορισμένο και θεωρείται πολύ λεπτότερο, σe σχέση με τις υπάρχουσες πληροφορίες ,κατά  δεκάδες nm   πάχους, για  τα χαρακτηριστικά αγώγιμα φιλμ (Malitesta et Al, 1990). Κατά συνέπεια, οι δομές τους είναι δύσκολο να ερευνηθούν με οπτικό μικροσκόπιο και ακόμη και από  ηλεκτρονικό μικροσκόπιο ανίχνευσης. Όπως πολλοί βιοαισθητήρες βασισμένοι σε τέτοια φιλμ ,έχουν αναφερθεί και  παρουσιάζουν άριστες λειτουργίες, η ζήτηση  να εξεταστούν  οι πολύ  λεπτές δομές στρώματος και να γίνουν ποσοτικές προσεγγίσεις στο ποσό και τη διανομή των ενζύμων που ακινητοποιούνται ,αυξάνονται μονότονα .Οι εκθέσεις που αντιμετώπισαν αυτό το ζήτημα είναι λιγοστές. Ο Yao και οι συνάδελφοι του  χρησιμοποίησαν QCM για να ελέγξουν την αλλαγή συχνότητας λόγω της ακινητοποίησης της πρωτεΐνης στο φιλμ  poly(1,3-DAB)/polyaniline ( Si et al., 1995

). Εντούτοις, μόνο τα ένζυμα που ακινητοποιούνται σε αγωγά πολυμερή (polyaniline) εξετάζονται ενώ ,ούτε ο πολυμερισμός  μη αγωγών  λεπτών πολυμερών στρωμάτων όπως πολυ (1,3dab) ,ούτε η παγίδευση ενζύμων δεν έχει γίνει.  

Όταν τα ένζυμα στο διάλυμα δοκιμάζονται για να ακινητοποιηθούν συγχρόνως κατά τη διάρκεια του ηλεκτρο-πολυμερισμού των μη αγώγιμων στρωμάτων χωρίς οποιοδήποτε χωριστό βήμα για να δημιουργηθούν  ενζυμικά στρώματα, ένα πρόβλημα πρέπει να υπολογιστεί. Το  περιορισμένο ποσό ακινητοποιημένων ενζύμων. Προκειμένου να αυξηθεί η ποσότητα ακινητοποιημένων ενζύμων, διάφορες πρόσθετες ουσίες έχουν προταθεί να προστεθούν. Σύμφωνα με τις υπάρχουσες πληροφορίες, οι αμινο ομάδες πολυ - [image: image116.png]


- λυζίνης βοηθούν στην ένωση GOx με ένα ηλεκτρόδιο που καλύπτεται  με ένα σύνθετο στρώμα polyion που αποτελείται από  πολύ - [image: image117.png]


- λυζίνη και πολύ (4styrenesulfonate) (Mizutani et Al, 1998). Ο Ishigaki και οι συνάδελφοι  του ακινητοποίησαν GOx σε μια μεμβράνη πολυανθράκων που τροποποιήθηκε με urethane που ενσωματώνει πολύ - [image: image118.png]


- λυζίνη και γλουταραλδεϊδη (Suye et Al, 1998). Το εσωτερικό, σύνθετο στρώμα polyion αποτρέπει τα ηλεκτροενεργά  είδη να παρέμβουν στην επιφάνεια των  ηλεκτροδίων ( Mizutani Mizutani  και  Iwuoha). Επιπλέον, διάφορες εκθέσεις έχουν δείξει ότι   διαμορφώνονται  ομοιοπολικοί δεσμοί μεταξύ της γλουταραλδεϊδης και των υπόλοιπων (unreacted) αμινο-ομάδων στην επιφάνεια του πολυ (1,3dab) στρώματος. Κατά συνέπεια, η βιβλιογραφία  δείχνει ότι η παρουσία πολύ - [image: image119.png]


- λυζίνης και γλουταραλδεϊ'δης στο διάλυμα , μπορεί να βοηθήσει στην  αύξηση του ποσού των  ακινητοποιημένων ενζύμων κατά τη διάρκεια του ηλεκτρο-πολυμερισμού. 

Ένα άλλο πρόβλημα όσον αφορά την αξιόπιστη διαδικασία επεξεργασίας και  προετοιμασίας  πρακτικών βιοαισθητήρων ,είναι η δυσκολία  παραγωγής των εξωτερικών μεμβρανών στα ενζυμικά στρώματα. Δεδομένου ότι τα πολυμερή σώματα  αναφέρονται ως βιοσυμβατά και ανθεκτικά στην  παρέμβαση ,οι εξωτερικές μεμβράνες είναι υδρόφοβες και αδιάλυτες στο νερό, κατά συνέπεια τα πρώτιστα ακινητοποιημένα ένζυμα είναι πολύ πιθανό να χάσουν τη δραστηριότητά τους λόγω της έκθεσης στους οργανικούς διαλύτες. Αυτό το πρόβλημα είναι ιδιαίτερα σοβαρό για το ηλεκτροπολυμερισμένο  ενζυμικό στρώμα επειδή το ποσό ακινητοποιημένων ενζύμων είναι σχετικά μικρό και το πάχος του ενζυμικού στρώματος είναι λεπτό. Χωρίς την εξωτερική μεμβράνη, τα ενζυμικά στρώματα, που προετοιμάζονται με άμεση παγίδευση των  ενζύμων , κατά τη διάρκεια του ηλεκτροπολυμερισμού του μη-αγώγιμου  πολυμερούς σώματος, είναι πάρα πολύ αδύνατα για να χρησιμοποιηθούν για συνεχή έλεγχο στα φυσιολογικά ρευστά. Μέχρι σήμερα, εντούτοις, λίγες εκθέσεις (Moussy et Al,  1993) έχουν προσπαθήσει να καλύψουν τις εξωτερικές μεμβράνες των ηλεκτροπολυμερισμένων ενζυμικών στρωμάτων. Και καμία  καλύτερη προσπάθεια να προστεθεί  εξωτερική μεμβράνη πάνω στα μη αγώγιμα ημιπερατά -εκλεκτικά ενζυμικά στρώματα, δεν έχει αναφερθεί από ό,τι ξέρουμε .  

Οι στόχοι αυτής της μελέτης είναι (1) για να καταλάβουμε ποσοτικά τη διανομή και το συνολικό ποσό ακινητοποιημένου GOx/εκλεκτικών,  λεπτών ενζυμικών στρωμάτων, (2) για να δοκιμαστεί μια νέα σύνθεση PT/poly (1,3dab), γλουταραλδεϊ'δης, πολύ - [image: image120.png]


- λυζίνης, GOx/PTFE για να αυξήσουμε  το ποσό ακινητοποιημένων ενζύμων, (3) για να καλύψουμε τα ενζυμικά στρώματα με  υδροφοβική και βιοσυμβατή εξωτερική μεμβράνη, (4) για να προτείνουμε  μια νέα διαδικασία επεξεργασίας συνολικά απαλλαγμένη από  μη υδατικούς διαλύτες. Εκτός από τα αντίστοιχα στοιχεία σε αυτά τα σημεία ενδιαφέροντος , περιγράφονται λεπτομερή αποτελέσματα από τις δοκιμές in vitro  για την  εξακρίβωση  των τελικών  χαρακτηριστικών . 

2. Πείραμα

2.1. Υλικά 

Η οξειδάση γλυκόζης (E.C. 1.1.3.4., υψηλή καθαρότητα, 250000 U/g, χωρίς O2 τύπος ΙΙ-S, Argellius Niger),  το [image: image121.png]


- ασκορβικό οξύ, το  [image: image122.png]


- cysteine, η [image: image123.png]


- φρουκτόζη, και το ουρικό οξύ χρησιμοποιήθηκε όπως παραλαμβάνεται από τη Σίγμα.  Η [image: image124.png]


-  γλυκόζη, η  1,3-diaminobenzene (1.3-DAB , > 99%), η γλουταραλδεϊ'δη (25 % σε βάρος υδάτινα διαλύματα), και  το διασκορπισμένο polytetrafluoroethylene σε ύδωρ (60%, διάλυμα PTFE) αγοράστηκαν από  την Aldrich και χρησιμοποιήθηκαν χωρίς περαιτέρω καθαρισμό. Η πολύ - [image: image125.png]


- λυζίνη (hydrobromide  άλας με  μοριακό βάρος, 27400) χρησιμοποιήθηκε διαλυμένο σε 0,1 μ NaCl και αποθηκεύτηκε σε διάλυμα  στους  4 °C όταν δε χρησιμοποιούνταν . Το ιονισμένο ύδωρ παρήχθη από ένα Nano Pure σύστημα (Barnsted) με υψηλή αντίσταση (> 17,5 μ[image: image126.png]


). Τα ανθρώπινα δείγματα ορών προσφέρθηκαν από το εθνικό πανεπιστημιακό νοσοκομείο της Σεούλ. 

2.2. Όργανα

Τα ηλεκτροχημικά πειράματα εκτελέσθηκαν με μια ,τύπου οδήγησης παραθύρου ,ηλεκτροχημική συσκευή ανάλυσης (Model CHI660A, CH Instruments Inc., Austin, TX 78733).Σύρματα Ag/AgCl (3 μ KCl) και  λευκόχρυσου  χρησιμοποιήθηκαν ως αναφορά και ως αντίθετο ηλεκτρόδιο, αντίστοιχα. Ένα model cDAQ-1604  ποτενσιοστάτης (ELBIO Co., Σεούλ) χρησιμοποιήθηκε για να ερευνήσουμε  τη δυνατότητα αναπαραγωγής αισθητήρων και του in vitro συνεχούς ελέγχου ταυτόχρονα. Το δεδομένα μεταφέρθηκαν σε έναν προσωπικό υπολογιστή χρησιμοποιώντας το πρωτόκολλο USB. Ο έλεγχος και το πρόγραμμα ανάκτησης δεδομένων γράφτηκαν στο λογισμικό LabVIEW (έκδοση 5.0). Ένα EQCM χρησιμοποιήθηκε για να ελέγξει την αύξηση του λεπτού πολυμερούς φιλμ και την ακινητοποίηση ενζύμου . Ο κρύσταλλος χαλαζία τοποθετήθηκε κάθετα στην επιφάνεια του διαλύματος  στο  κελί από τεφλόν. Ένα pad  χαλαζία (1 in. διάμετρος, 1Χ1 πάχος χιλ.) τοποθετήθηκε στο παράθυρο (διάμετρος 16 χιλ.) απέναντι από το κρύσταλλο χαλαζία (χρυσό ηλεκτρόδιο  χαλαζία , περιοχή 0,22 εκατ. 2). Οι κρύσταλλοι χαλαζία με  θεμελιώδη συχνότητα 10,0 MHz αγοράστηκαν από  το International Crystal Manufacturing Co.,  (πόλη της Οκλαχόμα,). Μια ψηφιακή γεννήτρια λειτουργίας  model 568 (AMEL.) συνδυασμένη  με έναν  ποτενσιοστάτη μετέτρεψε το ρεύμα σε τάση, η οποία διαβάστηκε από μια κάρτα ανάκτησης  δεδομένων  (AT-MIO-16XE-50, National Instrument)που εγκαταστάθηκε στον υπολογιστή. Το πρόγραμμα ανάκτησης  δεδομένων  γράφτηκε σε  λογισμικό LabVIEW .Η  αναλογία συχνότητας-μάζας βαθμονομήθηκε με έλεγχο της αλλαγής συχνότητας κατά τη διάρκεια της απόθεσης χαλκού και ήταν 1.06 ng/Hz. 
2.3. Επεξεργασία των αισθητήρων 
Μια μέθοδος που περιγράφηκε στη βιβλιογραφία  προσαρμόστηκε για να προετοιμάσει το σώμα ηλεκτροδίων και να εκτελέσει τις ηλεκτροχημικές επεξεργασίες επιφάνειας (Bindra et Al, 1991). Τα teflon-coated καλώδια –κραμάτων ιριδίου λευκόχρυσου (διάμετρος, 0,24 χιλ. μήκος, 4 εκατ.) χρησιμοποιήθηκαν ως σώμα  των ηλεκτροδίων του αισθητήρα  τύπου βελόνας. Το τεφλόν  2,5 χιλ. από το τέλος του καλωδίου αφαιρέθηκε έτσι ώστε ο τομέας της εκτεθειμένης γυμνής επιφάνειας –Pt–Ir  να είναι  0,56 χιλ. 2  (1 χιλ. στο μήκος). Το τέλος του καλωδίου σφραγίστηκε με  θέρμανση του τεφλόν που ξεφλουδίστηκε με θερμοκόλληση. Η εκτεθειμένη επιφάνεια ηλεκτροδίων υποβλήθηκε σε ανοδική οξείδωση έπειτα, σε 0.5 M H2SO4 στα  +1.6 V  για 30 s, που ακολουθήθηκαν από 25 κύκλους  σαρώσεων  μεταξύ 0 και + 1,2 V σε 100 mV/s. Ξεπλύθηκε με ιονισμένο  ύδωρ και βυθίστηκε έπειτα σe διάλυμα  φωσφορικού άλατος  (PBS) που περιέχει 0,8 mg/ml GOx, γλουταραλδεϊ'δη2.5×10−4 M,  και  5.0×10−3 M 1,3-DAB. Το  PBS που περιέχεται σε 0.1 M Na2HPO4, 0.15 M NaCl, και   0.1 g/l NaN3  ισορροπήθηκε σε pH 7,4.Ο ηλεκτροπολυμερισμός  του 1,3-DAB πραγματοποιήθηκε σε έξι διαδοχικούς κύκλους μεταξύ + 0,2 και + 0,8  V σε 2 mV/s. Μετά από πλύση   με ιονισμένο ύδωρ, αυτό το ενζυμικό ηλεκτρόδιο βυθίστηκε σε διάλυμα  PTFE που αραιώθηκε  ως το  40% για 5 s. Η διαδικασία βύθισης επαναλήφθηκε πέντε φορές πριν την ξήρανση του ηλεκτροδίου με  πίεση περίπου 0,5 mmHg  σε θερμοκρασία δωματίου για 1 ώρα.. 

2.4. In  vitro αξιολόγηση του αισθητήρα 

Ο αισθητήρας βυθίστηκε σε ένα κελί   ελεγχόμενης θερμοκρασίας που περιέχει 15 ml  PBS, pH 7.4 (37 °C). Πριν προστεθεί  ένας δεδομένος όγκος διαλύματος  γλυκόζης, ο αισθητήρας γλυκόζης τοποθετήθηκε σε PBS έως ότου σταθεροποιήθηκε  το ρεύμα υποβάθρου, ενώ μια σταθερή  διαδικασία  εφαρμόστηκε για να μετρήσει το ρεύμα. Χρειάστηκε λιγότερο από 10 λ. για να επιτευχθεί  σταθερό ρεύμα (< 4,5 nA). Η ευαισθησία αισθητήρων καθορίστηκε από τις τρέχουσες αποκρίσεις  σε 1 ..3, και 6 mM  γλυκόζης, και οι παρεμβολές αξιολογήθηκαν  με τη μέτρηση της  αλλαγής έντασης λόγω του προστιθέμενου ασκορβικού οξέος (AA) και (AP) στο διάλυμα 6mM γλυκόζης . Για να εξεταστεί η υστέρηση σήματος , αυξήθηκε η συγκέντρωση γλυκόζης  στο κελί  δοκιμής με την προσθήκη διαλύματος   γλυκόζης και μειώθηκε με την αφαίρεση προκαθορισμένων όγκων από το κελί και την προσθήκη καθαρού PBS. Η συγκέντρωση γλυκόζης στα δείγματα του ανθρώπινου ορού μετρήθηκε ανεξάρτητα με μια Hitachi αυτόματη συσκευή ανάλυσης 747-100 (Hitachi, Ιαπωνία). Ο ορός χρησιμοποιήθηκε χωρίς διάλυση και η ευαισθησία μετρήθηκε με τον έλεγχο του τρέχοντος σήματος καθώς η συγκέντρωση της γλυκόζης αυξανόταν. 

3. Αποτελέσματα και συζήτηση 

3.1. Μελέτη EQCM για τον ηλεκτροπολυμερισμό της 1.3- DAB και  των  ακινητοποιημένων ενζύμων 

Σε αυτήν την μελέτη το φιλμ από  πολύ (1,3-DAB)  προετοιμάστηκε για  την  ανίχνευση από 0,2 έως 0,8 V. Η εικόνα 1 δείχνει ότι το  1,3-DAB στο διάλυμα PBS ( pH 7.4) είναι οξειδωμένο και πολυμερισμένο στην επιφάνεια  των ηλεκτροδίων κραμάτων ιριδίου-λευκόχρυσου. Η πρώτη ανίχνευση έδειξε μια αιχμή οξείδωσης στα  0,62 V, τιμή η οποία  μειώθηκε πολύ στις διαδοχικές ανιχνεύσεις. Αυτό υπονοεί ότι το  πολυμερές  φιλμ  έχει χαμηλή αγωγιμότητα και  περιορισμένο πάχος στην ίδια περιοχή. Η ανάπτυξη των φιλμ  ελέγχθηκε με τη χρησιμοποίηση EQCM κατά τη διάρκεια της διαδικασίας ηλεκτροπολυμερισμού  του 1.3-1,3-DAB (Εικόνα 1 β). Η συνολική αλλαγή συχνότητας ήταν 1270 Hz και η αλλαγή συχνότητας για κάθε κύκλο μειωνόταν  γρήγορα με την επανάληψη   των κύκλων  . Αυτή η συμπεριφορά δείχνει  υψηλή αντίσταση του φιλμ σε επιφάνεια ηλεκτροδίου , εμποδίζοντας με αυτόν τον τρόπο την πρόσβαση του 1.3-DAB στην επιφάνεια  των   ηλεκτροδίων. Το πάχος του φιλμ  εμφανίστηκε να είναι 54 nm  και η πυκνότητα 1.1421 g/cm 3  (Murphy, 1998) αν και πρέπει να σημειωθεί ότι αυτή η πυκνότητα φιλμ  βασίστηκε στην υπόθεση ότι ήταν η ίδια με αυτήν που χρησιμοποιήθηκε σε μια άλλη εργασία, και ότι τα φιλμ  που αυξάνονται υπό  διαφορετικές συνθήκες  μπορούν να είναι ουσιαστικά διαφορετικά από  άποψη  μορφολογίας . Ο Murphy υπολόγισε το πάχος φιλμ   στα  28 nm  από το ποσό φορτίου που  πέρασε κατά τη διάρκεια του ηλεκτροπολυμερισμού, όπου το  πολύ (1,3DAB ) προετοιμάστηκε σε έναν διαφορετικό όρο, σε 0,65V για 15 λεπτά  
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Εικόνα 1. κυκλικά voltammograms 1. 5Χ10-3  Μ του 1.3-DAB σε διάλυμα  PBS. Ο ρυθμός σάρωσης ανίχνευσης ήταν 2 mV/s. Καμπύλη πιθανής  συχνότητας για το electropolymerization του 1.3- DAB χωρίς (στερεό) και με (διαστιγμένο) GOx. Ο ρυθμός σάρωσης ήταν 2 mV/s. Ραβδόγραμμα  των σχετικών ποσών του ακινητοποιημένου GOx και του πολυμερούς σώματος που  διαμορφώθηκαν κατά τη διάρκεια της διαδικασίας electropolymerization του 1.3- DAB, όπου το Α, το Β, το C, το D, και το E αντιπροσωπεύουν κάθε πιθανότητα  στους επαναλαμβανόμενους κύκλους, η οποία είναι υποδειγμένη μέσα στην εικόνα   1  α και β. Το σχετικό ποσό του GOx που ακινητοποιήθηκε κατά τη διάρκεια του electropolymerization λήφθηκε από τη διαφορά μεταξύ των σχετικών αλλαγών συχνότητάς του ( εικόνα  1 β), εδώ οι αλλαγές  συχνότητας είναι  η διαφορά συχνότητας που παρατηρείται κατά την παρουσία ή έλλειψη GOx. 

[image: image131.png]



Η μορφή του κυκλικού voltammogram για τον ηλεκτροπολυμερισμό  του 1.3-DAB,παρουσία GOx είναι σχεδόν ίδια με αυτή  που λαμβάνεται χωρίς το ένζυμο. Εντούτοις, όπως φαίνεται στην εικόνα 1(b), η αλλαγή συχνότητας παρουσιάζει αξιοπρόσεχτη διαφορά. Οι συνολικές αλλαγές συχνότητας  μετά από έξι κύκλους κατά την απουσία και παρουσία του GOx είναι 1270 και 1780 Hz, αντίστοιχα. Η πρόσθετη αλλαγή συχνότητας 510 Hz αποδίδεται στο GOx που δεσμεύεται ταυτόχρονα στο δίκτυο των πολυμερών. Το υπολογισμένο ποσό του GOx ισοδύναμου στα  510 Hz είναι 541 ng.  

 Η εικόνα  1(c) επεξηγεί τα σχετικά ποσά του ακινητοποιημένου GOx και του πολυμερούς σώματος που διαμορφώνεται κατά τη διάρκεια της διαδικασίας ηλεκτροπολυμερισμού του 1.3-DAB, όπου το Α, το Β, το C, το D, και το E   αντιπροσωπεύουν μετρήσεις στους  επαναλαμβανόμενους κύκλους,   (εικόνα  1 ). Το ποσό του GOx υπολογίστηκε από τη διαφορά μεταξύ των αλλαγών δύο συχνοτήτων που παρατηρήθηκαν στην παρουσία και ελλείψει GOx. Στην περιοχή  ΑΒ, το πολυμερές  φιλμ  αυξάνεται γρήγορα, ενώ τα ένζυμα είναι ακινητοποιημένα. Στην  BCπεριοχή, το ποσοστό σχηματισμού πολυμερούς σώματος μειώνεται γρήγορα ενώ το ποσοστό ακινητοποίησης του GOx διατηρείται. Το CD και το DE  είναι παρόμοια με τα A,B  και ΒC  αντίστοιχα.  Η εικόνα 1 γ υπονοεί ότι μόνο ένα μικρό μέρος του συνολικού ποσού του GOx που παγιδεύεται είναι ακινητοποιημένο στην αρχή του ηλεκτροπολυμερισμού έναντι του ποσού του πολυμερούς σώματος που διαμορφώνεται. Κατά συνέπεια, περισσότερα GOxs διανέμονται στο εξωτερικό μέρος του ενζυμικού στρώματος. Με βάση την επιλεκτικότητα του φιλμ πολυμερούς ,  ο Palleschi και οι συνάδελφοι του επίσης έχουν προτείνει ότι το ένζυμο θα βρίσκεται  στην εξωτερική πλευρά της πολυμερούς δομής ( Carelli et Al, 1996). 

3.2. Πολυ - [image: image132.png]


- λυζίνη και γλουταραλδεϊ'δη 

Σε γενικές γραμμές, η ευαισθησία βελτιώνεται εύκολα με την αύξηση του ποσού του ακινητοποιημένου GOx. Στην περίπτωση  αγώγιμων  πολυμερών σωμάτων όπως το polypyrrole και το polyaniline, μπορεί να επιτευχθεί με την αύξηση του πάχους του πολυμερούς φιλμ . Εντούτοις, το αυξανόμενο πάχος του φιλμ  δεν είναι ένας καλός τρόπος να βελτιωθεί η ευαισθησία επειδή η ποιότητα   του  αγώγιμου πολυμερούς σώματος  ως μήτρα για τα ένζυμα είναι κακώς αναπαραγώγιμη και πιθανό να οδηγήσει στην αύξηση του χρόνου απόκρισης. Τα μη αγώγιμα  πολυμερή σώματα όπως  τα  πολυ (1,3DAB)  παράγουν  πολύ λεπτά και αναπαραγώγιμα φιλμ  , κι έτσι περιορίζουν το ποσό  του ακινητοποιημένου ενζύμου. Σε αυτήν την μελέτη, η πολύ - [image: image133.png]


- λυζίνη και η γλουταραλδεϊδη χρησιμοποιήθηκαν ως πρόσθετες ουσίες για να αυξήσουν το ποσό ακινητοποιημένου ενζύμου ώστε να βελτιωθεί η σταθερότητά του. Η διασύνδεση GOx στο φιλμ poly(1,3dab)/ aniline από τη γλουταραλδεϊδη καταδείχθηκε από  μετρήσεις microbalance κρυστάλλου χαλαζία  ([image: image134.png]


Si et al., 1995

). Για να εξετάσουν τα αποτελέσματα των πρόσθετων ουσιών, τα πολύ- (1,3dab),με φιλμ , τροποποιημένα   ηλεκτρόδια βυθίστηκαν σε διαλύματα  GOx, GOx+glutaraldehyde, και GOx+glutaraldehyde+poly - - λυζίνης για 60 λ.  το καθένα σε  θερμοκρασία περιβάλλοντας. Όπως προβλέπεται, οι αισθητήρες που βυθίστηκαν στο διάλυμα GOx που περιέχει και γλουταραλδεϊδη και  πολύ - [image: image135.png]


- λυζίνη έδειξαν  την καλύτερη απόκριση στη γλυκόζη. Αυτό το αποτέλεσμα δείχνει ότι περισσότερο GOx ακινητοποιείται σε πολύ -(1,3DAB) κατά την  ένωση με  γλουταραλδεϊδη και  την  πολύ - [image: image136.png]


- λυζίνη, οι οποίες οδήγησαν σε μια αύξηση στην ακινητοποιημένη ποσότητα. Αφ' ετέρου, όταν κατασκευάστηκαν οι ενζυμικές μεμβράνες με ηλεκτροπολυμερισμό  του 1.3-DAB παρουσία GOx,γλουταραλδεϊδης, και  πολύ - [image: image137.png]


- λυζίνης σε ένα δοχείο, οι αισθητήρες είχαν   υψηλότερη ευαισθησία από τους αισθητήρες που βυθίστηκαν στο ίδιο διάλύμα  μετά από τη διαμόρφωση  του πολύ -(1,3DAB) ,τροποποιημένου ηλεκτρόδιου με  παράγοντα 2–2,5. Παρά την ενισχυμένη ευαισθησία, οι σχετικές παρεμβολές  που προκαλούνται από το ασκορβικό οξύ  διατηρήθηκαν σε  λιγότερο από 2% (Εικόνα 2). Το αποτέλεσμα που λαμβάνεται  χρησιμοποιώντας τον αισθητήρα  από ηλεκτροπολυμερισμό, του 1.3-DAB σε διάλυμα  GOx που δεν περιέχει είτε  γλουταραλδεϊδη είτε  πολύ - [image: image138.png]


- λυζίνη και  εκτίθεται λεπτομερώς για συγκριτικούς λόγους στην  Εικόνα 2
. Το αποτέλεσμα από τη μελέτη EQCM στην Εικόνα 3 σαφώς δείχνει ότι η γλουταραλδεϊδη και η πολύ - [image: image139.png]


- λυζίνη έχουν επιπτώσεις στο σχηματισμό της μεμβράνης κατά τη διάρκεια του electropolymerization. Η συνολική αλλαγή συχνότητας που ελέγχθηκε στο διάλυμα  που περιέχει τη γλουταραλδεϊδη και την πολύ - [image: image140.png]


- λυζίνη ήταν 222 Hz μεγαλύτερη από αυτή που λήφθηκε σε διάλυμα που περιέχει μόνο GOx. Η πρόσθετη αλλαγή συχνότητας 222 Hz δείχνει ότι περισσότερα ένζυμα ακινητοποιούνται στο πολυμερές δίκτυο με τη χρησιμοποίηση της πολύ - [image: image141.png]


- λυζίνης και της γλουταραλδεϊδης. Όπως αναφέρεται ανωτέρω,–καλυμμένο  ηλεκτρόδιο με το πολύ- (1,3dab) φιλμ που με  βύθιση σε διάλυμα  GOx που περιέχει  πολυ - [image: image142.png]


- λυζίνη και γλουταραλδεϊδη (όχι η περίπτωση του ταυτόχρονου ηλεκτροπολυμερισμού σε ένα δοχείο) αποκρίνεται στη γλυκόζη. Αυτό το αποτέλεσμα υπονοεί ότι  ομοιοπολικοί δεσμοί διαμορφώνονται μεταξύ της γλουταραλδεϊδης και των υπόλοιπων αμινο-ομάδων και ότι  τα GOx s συνδέονται με τις αμινο ομάδες με  τη γλουταραλδεϊδη στην επιφάνεια της πολύ -(1,3dab) ταινίας. Επιπλέον, είναι δυνατό  οι ομοιοπολικοί δεσμοί  να διαμορφώνονται μεταξύ της γλουταραλδεϊδης και των αμινο ομάδων πολύ - [image: image143.png]


- λυζίνης και, επομένως, τα  GOx s συνδέονται με τις αμινο ομάδες από τη γλουταραλδεϊδη. Αυτή η εξήγηση υποστηρίζεται καλά από το γεγονός ότι η ενζυμική μεμβράνη που προετοιμάζεται παρουσία  γλουταραλδεϊδης και  πολύ - [image: image144.png]


- λυζίνης έχει  υψηλότερη ευαισθησία απ' ότι ελλείψει της γλουταραλδεϊδης και της πολύ - [image: image145.png]


- λυζίνης. 
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Εικόνα  2.απόκριση ρεύματος  των αισθητήρων σε διάλυμα  PBS με  προσθήκη 1 ..3, και 6Χ10  -3  Μ  γλυκόζης, , ασκορβικού οξέος  0.11Χ10  -3 Μ, και  acetaminophen 0.17Χ10  -3  Μ. (α) απόκριση ηλεκτροδίου σε διάλυμα  PBS (b) αισθητήρας  που προετοιμάστηκε με ηλεκτροπολυμερισμό 1.3-DAB  σε διάλυμα  GOx που περιέχει  πολύ - [image: image147.png]


- λυζίνη και γλουταραλδεϊδη. (γ) Ένας αισθητήρας που προετοιμάζεται με 1.3-DAB  σε διάλυμα  GOx. 
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Εικόνα 3 καμπύλη  πιθανότητας συχνότητας  για το electropolymerization του 1.3-DAB   με GOx λόγω της έλλειψης (στερεό) και της παρουσίας γλουταραλδεϊδης και πολύ - [image: image150.png]


- λυζίνης. Το ποσοστό ανίχνευσης ήταν 2 mV/s. 

Μια επίδραση  μίξης φαίνεται επίσης  στην   Εικόνα 2. Το ρεύμα λόγω της γλυκόζης μειώνεται καθώς το διάλυμα  ανακατώνεται. Αυτή η συμπεριφορά γίνεται κατανοητή καλά από την άποψη του ανταγωνισμού μεταξύ της μεταφοράς του Η 2 Ο 2  πίσω στο  διάλυμα  και μέσω του πολύ- (1,3DAB) (Moussy et Al, 1993). Η μελέτη EQCM ήδη έχει δείξει ότι τα  GOx s βρίσκονται πρώτιστα κοντά στην εξωτερική επιφάνεια της ταινίας(φιλμ ). Επομένως, καθώς το ποσοστό μάζας-μεταφοράς αυξάνεται, το Η 2 Ο 2  που παράγεται μέσα στο ενζυμικό στρώμα είναι πιθανό να σκορπιστεί έξω στο   μεγάλο διάλυμα  παρά να διασκορπιστεί μέσω του πολύ (1.3-DAB  ) εμποδίου στο ηλεκτρόδιο. Επάνω στο ανακάτωμα, η μείωση στο ρεύμα παρατηρήθηκε ακόμα και  στο εξωτερικό παρόντων μεμβρανών επειδή η διαπερατότητα του Η 2 Ο 2  στην εξωτερική μεμβράνη είναι ακόμα υψηλότερη από αυτή στο ενζυμικό στρώμα ενώ η μεταφορά της γλυκόζης πέρα από την εξωτερική μεμβράνη επιβραδύνεται  εντυπωσιακά (Bacha et Al, 1995). 

3.3. Επίδραση της μεμβράνης PTFE 

Η εξωτερική μεμβράνη δεν είναι καλή  επιλογή όταν χρησιμοποιείται ένας συνεχής  αισθητήρας σε βιολογικά ρευστά. Εάν οι αμπερομετρικοί ένζυμο-βασισμένοι  βιοαισθητήρες πρόκειται να λειτουργήσουν επιτυχώς in vivo, χρειάζονται βιοσυμβατές εξωτερικές μεμβράνες που μπορούν να αποτρέψουν το «λέρωμα» από τις πρωτεΐνες στα φυσιολογικά ρευστά. Ένας άλλος ρόλος της εξωτερικής μεμβράνης είναι να προστατευθεί το ενζυμικό στρώμα και να συντηρηθεί η ενζυμική δραστηριότητα. Εντούτοις, οι αισθητήρες γλυκόζης με  λεπτό ενζυμικό στρώμα παρουσίασαν πολύ χαμηλή απόκριση γλυκόζης αφότου βυθίστηκαν σε  διάλυμα  Nafion (water:propanol=1:1). Η χαμηλή απόκριση  οφειλόταν πιθανώς στη σοβαρή απώλεια ενζυμικής δραστηριότητας στο μη υδάτινο  διάλυμα . Είναι ευρέως γνωστό ότι η έκθεση σε μη υδατικούς διαλύτες είναι γενικά πολύ επιβλαβής στα ένζυμα. Το ένζυμο σε μια λεπτή πολυμερή ταινία θεωρείται πιο τρωτό από αυτό στις παχύτερες ταινίες που λαμβάνονται κατά τη συμβατική διεργασία . Συνεπώς, μετά την   έκθεση σε έναν μη υδατικό διαλύτη όπως το  Nafion, είναι συγκριτικά μεγαλύτερη η προφανής επιρροή επάνω στο λεπτό ενζυμικό στρώμα. Μέχρι σήμερα, λίγες εκθέσεις είναι διαθέσιμες σχετικά με την εξωτερική μεμβράνη που διαμορφώνεται σε ένα ηλεκτροχημικά παραγόμενο ενζυμικό λεπτό στρώμα.  

Σε αυτήν την μελέτη, έχουμε επινοήσει μια διαδικασία για μια -εκλεκτικής διάχυσης-περιοριστική ,βιοσυμβατή, εξωτερική μεμβράνη, η οποία είναι κατάλληλη για έναν ηλεκτροχημικά , παραγόμενο ,αισθητήρα γλυκόζης. Σαν προσπάθεια να αποφευχθεί ο μη υδατικός διαλύτης, προτείνουμε να χρησιμοποιηθεί άντ’ αυτού το αντιδραστήριο PTFE που διαλύεται  σε υδάτινα μέσα. Όταν η μεμβράνη PTFE προετοιμάζεται με  βύθιση και  ξήρανση του ενζυμικού στρώματος σε 40% PTFE που διασκορπίζεται στα υδάτινα μέσα, το ρεύμα αισθητήρα σταθεροποιείται σημαντικά και το εύρος  της γραμμικής απόκρισης  επεκτείνεται. Αυτό  προκύπτει  από το γεγονός ότι το στρώμα PTFE, εάν έχει οποιαδήποτε  έλλειψη ακεραιότητας(δηλ. δεν είναι πλήρες  ατελειών), μειώνει τη ροή γλυκόζης δεδομένου ότι  η γλυκόζη είναι πολική και το  PTFE δεν είναι. Η επίδραση της μεμβράνης PTFE ως -διάχυσης-περιοριστική -μεμβράνη παρουσιάζεται στην   Εικόνα 4. Ο αισθητήρας γλυκόζης με  μεμβράνη PTFE έχει ένα εκτεταμένο γραμμικό εύρος σχετικά με  αυτόν χωρίς τη μεμβράνη PTFE. Ο ρόλος της μεμβράνης PTFE, ως εξωτερική μεμβράνη, καταδείχθηκε από μια δοκιμή ορών in vitro. Η  Εικόνα  5  παρουσιάζει  μια χρονική απόκριση ρεύματος  που λαμβάνεται από  δύο αισθητήρες στον ορό. Ένας αισθητήρας με τη μεμβράνη PTFE διατήρησε καλή  ευαισθησία ενώ άλλος  χωρίς το PTFE έπασχε από  σημαντική επιδείνωση ευαισθησίας.  Επιπλέον, η μεμβράνη PTFE μείωσε την από τη μαζική μετακίνηση, -εξάρτηση του αισθητήρα γλυκόζης. Επάνω στο ανακάτωμα, το ρεύμα του αισθητήρα χωρίς  μεμβράνη PTFE μειώνεται πολύ ενώ μόνο μια μικρή αύξηση παρατηρείται με μια μεμβράνη PTFE. 
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Εικόνα  4. Η επίδραση της μεμβράνης PTFE ως περιοριστική μεμβράνη διάχυσης. Η απόκριση για έναν αισθητήρα με (A) και χωρίς (B) μεμβράνη PTFE PBS. Τα  βήματα αντιστοιχούν  στις αποκρίσεις  των αισθητήρων στην προσθήκη 1 ..3 ..6 ..9 ..12 ..15 ..18, και 21 mM  γλυκόζης. 
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Εικόνα  5.In  vitro δοκιμή ορών. Χρονική απόκριση για έναν αισθητήρα με (α) και χωρίς (β)  μεμβράνη PTFE στον ορό που περιέχει 6Χ10  -3 Μ γλυκόζη . 

3.4. Ιn  vitro δοκιμή 

Μια καμπύλη βαθμονόμησης PT –IR/poly (1,3dab), GOx, γλουταραλδεϊδης, πολύ - [image: image154.png]


- λυζίνης/PTFE επιδεικνύεται  στην  Εικόνα  6. Οι συντελεστές συσχετισμού (ρ 2) ήταν 0.93 και  0.98 σε  0–3×10−2 M και  1–9×10−3 M, αντίστοιχα. Ο χρόνος απόκρισης (τ90) του αισθητήρα είναι λιγότερο από 60 s σε ήρεμο διάλυμα  και λιγότερο από 5 s σε συνεχώς ανακατωμένο  . Η απόκριση των αισθητήρων κατά τη διάρκεια του συνεχούς ελέγχου πρέπει να είναι γρήγορη και αναπαραγώγιμη, για να καθορίσει ακριβώς τη συγκέντρωση ενός κυμαινόμενου επιπέδου γλυκόζης. Για να ερευνηθεί η υστέρηση του  αισθητήρα γλυκόζης, προστέθηκε γλυκόζη  διαδοχικά και το διάλυμα ανακατεύτηκε ξανά. Το αποτέλεσμα  στο  στην  Εικόνα  6 δείχνει ότι η μέγιστη υστέρηση ήταν λιγότερο από 4,1 nA, το οποίο αντιστοιχεί σε περίπου  6×10−4 M σε εύρος  1–9×10−3 M  γλυκόζης. Από την άποψη του κανονικού επιπέδου γλυκόζης αίματος, που είναι 4.4–6.6×10−3 M, το μέγιστο επιτρεπτό σφάλμα που  είναι 6×10−4 M, είναι αρκετά μικρό  για να ανιχνεύσει τις ανώμαλες αυξήσεις ή μειώσεις στη συγκέντρωση γλυκόζης. Επιπλέον, οι δυναμικές αποκρίσεις στις επαναλαμβανόμενες εναλλαγές συγκέντρωσης, που περιέλαβαν την εναλλαγή της συγκέντρωσης γλυκόζης μεταξύ 4 και 7 mM, κατέδειξαν την ακριβή λειτουργία της ,σε κανονικό εύρος   πιθανών συγκεντρώσεων γλυκόζης στο ανθρώπινο σώμα.  Ο πίνακας 1  συνοψίζει τις ευαισθησίες, τα ρεύματα υποβάθρου, και τους χρόνους απόκρισης τεσσάρων  αισθητήρων που παράγονται  από μια διαδικασία επεξεργασίας batch. Το ρεύμα υποβάθρου σταθεροποιήθηκε  μέσα σε 10 λ. και αποδείχθηκε πολύ αναπαραγωγικό, στα  2,0 nA. Έναντι του σήματος λόγω της 6.0×10−3 M  γλυκόζης, η σχετική παρέμβαση από τα πιθανά electroactive είδη σε ένα φυσιολογικό μέσο ήταν λιγότερο από 5% για όλα τα  δοκιμασμένα  είδη. Τέλος, ο αισθητήρας παρουσίασε μικρές αλλαγές στην απόκριση  πάνω από 4 ημέρες κατά τη διάρκεια  περιοδικών δοκιμών  και  αποθήκευσης σε PBS σε 4 °C(Εικόνα 7 α). Η σταθερότητα για τον in vitro συνεχή έλεγχο 6.0×10−3 M της γλυκόζης σε διάλυμα  PBS ήταν επίσης ικανοποιητική κατά τη διάρκεια μιας περιόδου 3 ημερών (Εικόνα 7  
β). 
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Εικόνα 6. καμπύλες  βαθμολόγησης  για τους αισθητήρες γλυκόζης με μεμβράνη PTFE. Οι στερεοί κύκλοι αντιπροσωπεύουν τις συγκεντρώσεις της γλυκόζης όταν προστέθηκε γλυκόζη  και  οι κενοί κύκλοι τη συγκέντρωση  της γλυκόζης όταν αραιώθηκε το διάλυμα. Το ρεύμα υποβάθρου ήταν 2,0 nA. Ο συντελεστής συσχετισμού,  ρ 2, ήταν 0,98 για 0–9Χ10  -3 Μ και 0,93 για 0–3×10−3 M. 
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Πίνακας 1. In  vitro χαρακτηριστικά των αισθητήρων γλυκόζης   τύπου βελόνας 
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Εικόνα 7 . σταθερότητα ενός αισθητήρα στην αποθήκευση σε διάλυμα  PBS (pH 7.4)  σε 4 °C.In  vitro συνεχής έλεγχος . Η συγκέντρωση της γλυκόζης ήταν 6Χ10-3  Μ και ο όγκος του ηλεκτροχημικού κελιού ήταν 15 ml.  
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4.  Συμπεράσματα 

Το ποσό οξειδάσης γλυκόζης (GOx) που ακινητοποιήθηκε στο πολύ- (1,3dab) δίκτυο μετρήθηκε και ελέγχθηκε επί τόπου από EQCM για πρώτη φορά. Η αλλαγή στην αναλογία ακινητοποιημένου GOx  προς πολύ -(1,3dab) κατά τη διάρκεια   του ήλεκτρο-πολυμερισμού έδειξε ότι το GOx διανέμεται πρώτιστα στο εξωτερικό ενζυμικό στρώμα. Η ευαισθησία και η σταθερότητα του αισθητήρα γλυκόζης βελτιώθηκαν με τη χρησιμοποίηση της πολύ - [image: image162.png]


- λυζίνης και της γλουταραλδεϊδης. Σε αυτήν την μελέτη, έχουμε επινοήσει μια διαδικασία για μια εκλεκτική –περιορισμένης διάχυσης- βιοσυμβατή εξωτερική μεμβράνη, η οποία είναι κατάλληλη για  χρήση ως ηλεκτροχημικά  παραγόμενος αισθητήρας γλυκόζης. Η εξωτερική μεμβράνη PTFE μπορεί να διαμορφωθεί εύκολα από PTFE που διασκορπίζεται στο υδάτινο μέσο. Επιπλέον, η μεμβράνη PTFE καταδεικνύεται  να είναι  ο ελπιδοφόρος υποψήφιος ως εξωτερική μεμβράνη για το λεπτό ενζυμικό στρώμα που προετοιμάζεται  με ηλεκτροπολυμερισμό. Τα  αποτελέσματα αισθητήρων στον ορό δείχνουν ότι ο αισθητήρας μπορεί να χρησιμοποιηθεί στα βιολογικά ρευστά. Οι τελειοποιημένοι  αισθητήρες παρουσιάζουν υψηλότερη ευαισθησία στη συγκέντρωση γλυκόζης ,από εκείνους που προετοιμάζονται από  συμβατικές τεχνικές , που συνδυάζονται με άριστη δυνατότητα αναπαραγωγής και  γρήγορο χρόνο απόκρισης. Οι τεχνικές επεξεργασίας που προτείνονται  θεωρούνται συμβατές με τη μαζική παραγωγή από  άποψη  υψηλής δυνατότητας αναπαραγωγής, καλής λειτουργίας,  χαμηλότερου κόστους, καμίας χρήσης οργανικού διαλύτη και  απλουστευμένης διαδικασίας επεξεργασίας.

Άνοδος στο ρεύμα υποβάθρου  σε έναν υποδόριο αισθητήρα γλυκόζης σε κουνέλι: σχετικότητα στη βαθμονόμηση και την ακρίβεια  

Περίληψη 

Προκειμένου να βαθμονομηθεί ένα όργανο συνεχούς  ελέγχου γλυκόζης, είναι απαραίτητος ο ακριβής προσδιορισμός του ρεύματος υποβάθρου (ι0), εν μέρει επειδή  το ι0  μπορεί  να αλλάξει κατά τη διάρκεια του χρόνου. Συγκρίναμε δύο μεθόδους  μέτρησης ι 0: (1), εκπόλωση των  δεδομένων εξόδου αισθητήρα (ως απόκριση στα επίπεδα  της γλυκόζης ) με την τομή  σε μηδενική  γλυκόζη και (2) άμεση μέτρηση της εξόδου  μιας κενής ανόδου χωρίς ενζυμικό κάλυμμα . Εμφυτεύσαμε τους τηλεμετρικούς αισθητήρες  υποδόρια στα κουνέλια και μετρήσαμε τα αποτελέσματά  μία φορά την εβδομάδα για 5 εβδομάδες. Οι δύο μέθοδοι παρήγαγαν  παρόμοια αποτελέσματα.  Το Ι0  αυξήθηκε κατά τη διάρκεια του χρόνου και αυτή η αύξηση έφθασε στη σημασία κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 3 με την άμεση μέθοδο αλλά όχι πριν από την εβδομάδα 5 με τη μέθοδο (2). Χρησιμοποιώντας την άμεση μέθοδο,  το ι0  αυξήθηκε από 3,41 (0,60–8,48 nanoamperes (nA)) κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 1 έως 13,42 (9,1–14.3) κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 5. που χρησιμοποιεί τη μέθοδο παρέκτασης,   το ι0  αυξήθηκε από 0,57 (0–16.7) κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 1 έως 15,3 (12,2–21.6) κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 5. Καταλήγουμε στο συμπέρασμα ότι  το ι0  μπορεί να αυξηθεί κατά τη διάρκεια του χρόνου. Εάν αυτή η άνοδος ήταν  ανιχνεύσιμη  και υποτίθεται ότι ήταν σταθερή, μια διαδικασία βαθμονόμησης ένας-σημείου θα υπερεκτιμούσε το glycemia στο  υπογλυκαιμικό  εύρος , δηλ. να αποτύχει να εκτιμήσει τη δριμύτητα της υπογλυκαιμίας. Συνιστάται κατά τη διάρκεια της επικύρωσης ενός χρόνιου αισθητήρα γλυκόζης,  το ι0  να μετριέται διαδοχικά κατά τη διάρκεια του χρόνου.  

1. Εισαγωγή 

Ο έλεγχος διαβήτη και οι επιπλοκές κατέδειξαν ότι στα πρόσωπα με  τύπο διαβήτη 1 , ασθένειες των νεφρών, των ματιών, και των νεύρων μπορεί να καθυστερήσουν ή να μειωθεί  η δριμύτητα  τους με τη μείωση του βαθμού υπεργλυκαιμίας (ProspectiveDiabetes Control and Complications Trial Research Group, 1993

). Πρόσφατα, παρόμοια συμπεράσματα αναφέρθηκαν σε μια μεγάλη, καλά σχεδιασμένη, μακροπρόθεσμη μελέτη στα πρόσωπα με διαβήτη τύπου 2  ( and Turner). Εντούτοις, το επίτευγμα του βέλτιστου γλυκαιμικού  ελέγχου παραμένει αόριστο επειδή η εντατική θεραπεία εγκυμονεί τον  αυξανόμενο κίνδυνο βαριάς μορφής υπογλυκαιμίας. Επιπλέον, ακόμη και με  συχνό αυτοέλεγχο της γλυκόζης αίματος  χρησιμοποιώντας  την τρέχουσα (διαλείπουσα) τεχνολογία, ο γλυκαιμικός  έλεγχος παραμένει ανώμαλος στα περισσότερα άτομα  με διαβήτη (Diabetes Control and Complications Trial Research Group, 1993 and Prospective).  

Ευρέως έχει αναγνωριστεί ότι ο συνεχής έλεγχος της γλυκόζης αίματος θα ενίσχυε τον γλυκαιμικό  έλεγχο (Aussedat et Al, 1997Gough and Armour, 1995

) και θα ήταν ευεργετικός  με την παροχή  έγκαιρης προειδοποίησης  μίας  επικείμενης υπογλυκαιμίας ( ). Έχει συζητηθεί  πρόσφατα η χρήση ενός χρόνιου, τηλεμετρικού , υποδόρια-εμφυτευμένου αισθητήρα στα σκυλιά. Οι αισθητήρες λειτούργησαν  σωστά για περίπου 1 μήνα. Εντούτοις,  αναπτύχθηκαν  ρευστά κατάλοιπα γύρω από πολλούς αισθητήρες που  σε πολλές περιπτώσεις πρόωρα μείωσαν τη διάρκεια της λειτουργίας (Ward and Troupe, 1999). 

Η ακριβής πρόβλεψη γλυκαιμίας  από έναν εμφυτευμένο συνεχή αισθητήρα γλυκόζης απαιτεί την ακριβή βαθμονόμηση της συσκευής. Η ακρίβεια είναι ιδιαίτερα σημαντική στο  υπογλυκαιμικό  εύρος  επειδή η αποτυχία να ανιχνευθεί η υπογλυκαιμία μπορεί να έχει  σοβαρές συνέπειες. Τα σχέδια βαθμονόμησης συντελούνται  γενικά,  στο να λάβουν την ευαισθησία και το ρεύμα υποβάθρου του αισθητήρα σε μετρημένα επίπεδα γλυκόζης αίματος in vivo, και  κατόπιν χρησιμοποιώντας μια εξίσωση παλινδρόμησης να προβλέψουν τα μελλοντικά γλυκαιμικά  επίπεδα. Σε έναν αισθητήρα ανίχνευσης  υπεροξειδίου του  υδρογόνου, το ρεύμα υποβάθρου θεωρείται ότι μπορεί να  προκύψει από την οξείδωση των  παρεμβαλλόμενων  ουσιών, στο διάμεσο ρευστό (Zhang et Al, 1994). Ο σκοπός αυτής της μελέτης είναι να συγκριθούν οι δύο μέθοδοι  για το ρεύμα υποβάθρου και να αξιολογηθεί εάν το ρεύμα υποβάθρου μπορεί να αλλάξει κατά τη διάρκεια του χρόνου.  

Σε αυτήν την μελέτη, για να λάβουμε το ρεύμα υποβάθρου, χρησιμοποιήσαμε τη μέθοδο εκπόλωσης της εξόδου του αισθητήρα (σαν συνάρτηση  του επιπέδου γλυκόζης) στην τομή με τον   Υ – άξονα  όπου η γλυκόζη είναι μηδέν. Εξετάσαμε επίσης μια διαφορετική μέθοδο, τη χρήση ενός κενού ηλεκτροδίου-δείκτη  που δεν καλύφθηκε  με οξειδάση γλυκόζης.  

Προκειμένου να μετρηθεί ακριβώς το ρεύμα υποβάθρου από την εκπόλωση , λάβαμε  σταθερά   δομένα εξόδου του  αισθητήρα σε κάθε ένα από τρία επίπεδα γλυκόζης για κάθε εβδομαδιαία μελέτη. Άλλοι έχουν καταδείξει ότι υπάρχουν παροδικές διαταραχές στη σχέση μεταξύ της γλυκόζης ορού και της ενδιάμεσης γλυκόζης κατά τη διάρκεια της γρήγορης ανόδου και πτώσης  της γλυκόζης όπως αυτή που εμφανίζεται κατά τη διάρκεια στοματικής, παρεντερικής, ή ενδοπεριτονιακής χορήγησης της γλυκόζης (Τχομε- Duret et Al, 1996). Σε μία προσπάθεια να αποφευχθούν αυτές οι διαταραχές, διεξαγάγαμε αυτήν την μελέτη με  σταθερά επίπεδα γλυκόζης κατά τη διάρκεια  πειραμάτων πολλαπλής στάθμης . Αποφύγαμε επίσης τη γενική αναισθησία λόγω των γνωστών αποτελεσμάτων της στο μεταβολισμό υδατανθράκων ( Halter  και  Diltoer).  

Αυτές οι μέθοδοι επέτρεψαν σε μας  να εξετάσουμε  αν συμβαίνουν   αλλαγές ρεύματος  υποβάθρου κατά τη διάρκεια του χρόνου. Η μελέτη μας προτείνει ότι, τουλάχιστον υπό κάποιους όρους, το ρεύμα υποβάθρου δεν είναι εξ ολοκλήρου σταθερό και μπορεί να βρεθεί ότι  αυξάνεται  ουσιαστικά κατά τη διάρκεια αρκετών εβδομάδων.  

2. Υλικά και μέθοδοι 

2.1. Ζώα και τοποθέτηση καθετήρων 

Αυτή η μελέτη εγκρίθηκε, πριν από την απόδοσή της, από τη Legacy Health System Institutional Animal Care and Use Committee και από τοLegacy veterinarian. Experiments . Τα πειράματα εκτελέσθηκαν σε θηλυκά άσπρα κουνέλια  από τη  Νέα Ζηλανδία τα οποία  ζύγιζαν 3,6–4,8 κιλά (Western Oregon Rabbit Co., Philomath, OR 97370). Δόθηκε εργαστηριακό     αποστειρωμένο νερό at  libitum  και στεγάστηκαν σε ένα δωμάτιο με ελαφρύ σκοτεινό –κύκλο 12-ωρών  σε μια θερμοκρασία 21.0±1.0°C.  

Προκειμένου να επιτραπούν   πολλαπλές μεταγγίσεις αίματος , και  επαναλαμβανόμενη λήψη  γλυκόζης, σε  ζώα χωρίς αναισθησία , χρόνιοι indwelling (IVC) καθετήρες κοίλων φλεβών εμφυτεύτηκαν χειρουργικά πριν από τα πειράματα αισθητήρων, ως εξής: οι κατασκευασμένοι δια χειρός  καθετήρες πολυαιθυλενίου/ σιλικόνης παρεμβλήθηκαν στην κατώτερη κοίλη φλέβα κατά τη διάρκεια μιας λαπαροτομίας κάτω από προσκληθείσα γενική αναισθησία. Κάθε καθετήρας ,έπειτα  πέρασε   μέσω του σώματος  στο ραχιαίο υποδόριο διάστημα. Ο καθετήρας κατευθύνθηκε  έπειτα σε μια ανώτερη κατεύθυνση και τελικά εμφυτεύτηκε στον άνω  λαιμό. Ο προεξέχων καθετήρας προστατεύθηκε από ένα κυλινδρικό pillbox που συνδέθηκε με το δέρμα με  stainless-steel συρραφές. Η μονάδα  καθετήρων συνδέθηκε με  stainless-steel στιλέτα και τα ζώα ανέκτησαν τις αισθήσεις τους . 

2.2. Επεξεργασία αισθητήρων 

Δύο ευρέως χωρισμένοι αισθητήρες γλυκόζης, κάθε ένας από τους οποίους περιελάμβανε  ένα καλυμμένο με  ένζυμο,  ηλεκτρόδιο δείκτη  και ένα συνοδευτικό κενό  ηλεκτρόδιο δείκτη  (χωρίς ένα ενζυμικό κάλυμμα ) ,τοποθετήθηκαν σε κάθε δίσκο  (βλ.  Εικόνα 1). Ένα ενιαίο κοινό ηλεκτρόδιο αναφοράς άργυρου/ AgC1 (κάθοδος) σε κάθε δίσκο εξυπηρετούσε   και τα   τέσσερα  ηλεκτρόδια (άνοδοι). Κάθε βάση  δίσκου , φτιαγμένη θερμικά   από εποξική ρητίνη με  στρογγυλεμένες εξωτερικές άκρες, είχε  διάμετρο 50,8 χιλ. και  ύψος 15,2 χιλ. (Resdel Corp., Rio Grande, NJ 08242). Οι δίσκοι χαράχτηκαν με τρεις  ομόκεντρους δακτυλίους με  διαμέτρους 8 ..32, και 36 χιλ. Οι δύο εξωτερικοί  δακτύλιοι  επεξεργάσθηκαν  μηχανικά  σε βάθος 1 χιλ. και πλάτος 0,3 χιλ.  Το υλικό  στον εσωτερικό δακτύλιο  αφαιρέθηκε εντελώς για να δημιουργήσει μια κεντρική κοιλότητα για την κάθοδο. Τέσσερις οπές  καλωδίωσης ηλεκτροδίων, 0,8 χιλ. σε διάμετρο, τρυπήθηκαν με τρυπάνι στους εξωτερικούς δακτυλίους. Φύλλο αλουμινίου λευκόχρυσου (Sigmund Cohn Corp., Mount Vernon, NY 10553) κόπηκε από  UV YAG  λέιζερ (BioElectric Corp., Portland, OR 97224) σε διαστάσεις 1Χ25Χ0.1 χιλ. και τοποθετήθηκε στους εξωτερικούς δακτυλίους  
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Εικόνα 1. Δίσκος τοποθέτησης αισθητήρων

Τα ηλεκτρόδια συγκολλήθηκαν εσωτερικά σε 30 Kynar -μονωμένα AWG καλώδια κραμάτων ασημιού /χαλκού (Alpha Corporation, Elizabeth, NJ 07207). Τα ηλεκτρόδια αναφοράς  επεξεργάστηκαν  μηχανικά  από  ασημένιες ράβδους (diameter=6.35 mm, Alpha Aesar, Ward Hill, MA 01835) για να ταιριάξουν  στην εσωτερική κοιλότητα (διαστάσεις: 1.3Χ6.35 χιλ.). Κατόπιν, 30-gauge Kynar-μονωμένα  καλώδια συγκολλήθηκαν στη  μια πλευρά των ασημένιων δίσκων. Οι λουρίδες λευκόχρυσου και οι ασημένιοι δίσκοι συνδέθηκαν μόνιμα στη θέση τους  με μια δύο-συστατικών  εποξική ρητίνη (EP42HT Master Bond Inc, Hackensack, NJ 07601). Οι διαστάσεις των εκτεθειμένων ηλεκτροδίων λευκόχρυσου ήταν 0.1Χ25 χιλ. Οι δίσκοι συντηρήθηκαν για να τελειοποιηθούν  ,72 ώρες στους  40°C. Τα ηλεκτρόδια ασημιού και λευκόχρυσου υπέστησαν αμμοβολή  έπειτα σε επίπεδη επιφάνεια, υπό  τρεχούμενο νερό , με  σταδιακά λεπτότερο γυαλόχαρτο μέχρι  2000 grit και γυαλίστηκαν τελικά με ένα ύφασμα . Οι τελικοί  αισθητήρες ελέγχθηκαν έπειτα για την  ηλεκτρική συνοχή  τους μέσω όλων των ηλεκτροδίων. Το χλωρίδιο  ασημιού παρήχθη στους  κεντρικούς ασημένιους δίσκους από ένα ρεύμα 1,2 mA  μέσω ενός διαλύματος  1,5 Μ KCl, για 15 λεπτά  

Μετά από τη χλωρίωση , οι επιφάνειες ξεπλύθηκαν αρκετές φορές με ένα διάλυμα  καθαρισμού τριών μερών isopropyl alcohol, δύο μερών ακετόνων, και ιονισμένου ύδατος (DW). Ένα ενζυμικό διάλυμα  οξειδάσεων γλυκόζης (35 mg glucose oxidase (GOX, Sigma G-6125), 14 mg bovine serum albumin (BSA, Sigma A-4378) που διαλύεται σε 230  [image: image165.png]
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λ 100% ισοπροπύλική αλκοόλη , και 100  [image: image167.png]


λ  γλουταραλδεϊ'δης 25%) εφαρμόστηκε μέσω ενός στάσιμου φυτιλιού ινών ενώ ο δίσκος περιστράφηκε σε 100 περιστροφές /λεπτό σε ένα ηλεκτρονικό spin-coater (P6204-A, Specialty Coatings Systems, Indianapolis, IN 46241). Με αυτό τον τρόπο, εφαρμόστηκαν περίπου επτά μονάδες GOX σε κάθε ένα από τα εξωτερικά δύο ηλεκτρόδια λευκόχρυσου δημιουργώντας έτσι τους ενεργούς αισθητήρες γλυκόζης. Τα διπλά εσωτερικά κενά    ηλεκτρόδια-δείκτες  αφέθηκαν  χωρίς επίστρωση με σκοπό τη μέτρηση του ρεύματος υποβάθρου (βλ.  Εικόνα 1  για το διάγραμμα αισθητήρων). Οι αισθητήρες αφέθηκαν για να στεγνώσουν  για 30 λ. σε αέρα δωματίου  και έπειτα βυθίστηκαν σε DW  για 15 λ. Αυτή η βύθιση  επαναλήφθηκε έπειτα δύο φορές σε φρέσκο DW και  ακολουθήθηκε με ξήρανση σε ρεύμα Ν 2. Οι αισθητήρες θερμάνθηκαν έπειτα σε έναν φούρνο στους  40°C για 30 λ.. Διατηρώντας αυτήν την θερμοκρασία, οι αισθητήρες περιστράφηκαν σε 2000 περιστροφές /λεπτό στο spin-coater. Τρία milliliters του θερμαινόμενου πολυουρεθάνιου BBF (Polymer Technology Group, Berkeley, CA 94610) εφαρμόστηκαν  έπειτα άμεσα πέρα από τους περιστρεφόμενους δίσκους. Αμέσως μετά από την εφαρμογή, η περιστροφή μειώθηκε  σε 300 περιστροφές /λεπτό για 5 λ.. Μια προστατευτική μεμβράνη που αποτελείται από 0,2–3,0  [image: image168.png]


Μ  PTFE (Millipore Corp., Bedford, MA 01730) τεντώθηκε έπειτα πέρα από την επιφάνεια  των δίσκων και πήραν την τελική τους θέση  με o-ring γύρω από το πλευρικό τοίχωμα.  

2.3.Εξέταση in vitro  και προετοιμασία  πριν την τοποθέτηση των μοσχευμάτων 

Οι αισθητήρες ενυδατώθηκαν ολονυκτίς σε  φωσφορικό άλας σε αλατούχο (PBS) με ένα pH   7.4.Οι αισθητήρες εξετάστηκαν σε θερμοστατικό  λουτρό ύδατος (37°C) (VWR 13309-385) ενώ τα δεδομένα  διαβάστηκαν  από ένα ηλεκτρόμετρο οκτώ-καναλιών (Biogen,  Πόρτλαντ , Ή 97214) συνδεμένο με έναν πίνακα απόκτησης  δεδομένων 16-καναλιών (DAP 1200A/4, Microstar Laboratories, Bellevue, WA 98004).Τα  δεδομένα  καταγράφηκαν  σε μορφή  ASCII σε έναν προσωπικό υπολογιστή ΙΒΜ. Το ηλεκτρόμετρο Biogen έδωσε μια αρχική  τάση 0,6V στο ηλεκτρόδιο αναφοράς. Πριν από τη δοκιμή, οι αισθητήρες βυθίστηκαν σε PBS και αφέθηκαν  να εξισορροπήσουν για 2 ώρες. Μετά  καταγράφηκαν τα δεδομένα σε πέντε επίπεδα  ανόδου της γλυκόζης (G) ([image: image169.png]


-(+)-Glucose, Sigma G-7528) από GO  σε G24 mM. Οι  αισθητήρες που ήταν κατάλληλοι για το μόσχευμα ξεπλύθηκαν με DW, και με ξηρό  Ν 2, κατόπιν αποθηκεύτηκαν σε δοχεία   μέχρι τη χρήση τους . Αφότου τοποθετήθηκε  το πακέτο συσκευών αποστολής σημάτων και μπαταριών (βλ. κατωτέρω), κάθε  επιφάνεια  δίσκου  σφραγίστηκε με μια επανεισαγώγιμη στεγανωτική ουσία (ScotchCast 2112, 3M, ST Paul, ΜΝ 55104) και ο δίσκος καλύφθηκε με  ψημένη εποξική ρητίνη. Οι αισθητήρες αποστειρώθηκαν με οξείδιο αιθυλενίου και εμφυτεύτηκαν υποδόρια στην αριστερή  πλευρά των κουνελιών. 

2.4. Προδιαγραφές μοσχευμάτων 

Ένας δίσκος ήταν κατάλληλος σαν  μόσχευμα εάν και οι δύο από τους αισθητήρες του ικανοποιούσαν τρία κριτήρια: (1) μετά από τοποθέτηση  σε  G6, λιγότερα από 2 λ. πρέπει να περάσουν,  προτού να φθάσουν στο  90% της μέγιστης απόκρισής  τους σε αυτό  το επίπεδο (2) να είναι  τουλάχιστον  σχεδόν  γραμμικοί μεταξύ GO και G24 όπως καθορίζονται από <33%   απώλεια  κλίσης όταν  ο αισθητήρας εξετάζεται σε κάθε διαδοχικά υψηλότερο επίπεδο  (αυτό είναι μια πιο καλή δοκιμή της  γραμμικότητας από τον υπολογισμό του συντελεστή συσχετισμού) και (3) η ευαισθησία τους να είναι  μεταξύ 4 και 6 nA/ mM μεταξύ G6 και G24. Δεδομένου ότι η εμπειρία μας προτείνει ότι τα in vitro δεδομένα δεν προβλέπουν  ακριβώς την in vivo απόδοση, καμία προσπάθεια δεν έγινε να ληφθεί  in vivo βαθμονόμηση με  χρήση στοιχείων  προ-μοσχευμάτων in vitro.  
2.5. Μετάδοση στοιχείων και συλλογή 

Κάθε ενεργός αισθητήρας γλυκόζης και κάθε κενό ηλεκτρόδιο είχαν  συγκεκριμένο κανάλι  τηλεμετρικής μετάδοσης  του, δηλ. τέσσερα κανάλια ανά δίσκο. Μια μονάδα αισθητήρων δίσκων εμφυτεύτηκε σε κάθε κουνέλι, κατά συνέπεια κάθε κουνέλι είχε δύο ενεργούς αισθητήρες γλυκόζης και δύο κενά  ηλεκτρόδια δείκτες . Τα δεδομένα  τηλεμετρήθηκαν μέσω συσκευών αποστολής σημάτων- ενισχυτών διαγωγιμότητας (Minimitter Corp., Sunriver, OR 97707) που μπήκαν στην επιφάνεια  των  δίσκων. Η μετάδοση έγινε  σε μια συχνότητα FM 150–152 MHz. Το σύστημα τηλεμετρίας λειτουργεί με το εύρος της διαβιβασθείσας περιόδου σφυγμού (από 0,45 έως 1,4 S) σύμφωνα με την είσοδο  που προέρχεται από τον αισθητήρα. Πριν από την εμφύτευση και μετά από την αφαίρεση, τα στοιχεία κυκλώματος τηλεμετρίας εξετάστηκαν με  βαθμονόμηση  από  μια σειρά αντιστατών αυξανόμενης τιμής . Οι τιμές αντιστατών επιλέγονται για να αντιστοιχούν στα αποτελέσματα αισθητήρων που παράγονται πέρα από το φυσιολογικό εύρος  της γλυκόζης (0–30 mM). Η  παλινδρόμηση στη βαθμονόμηση είναι χαρακτηριστικά άριστη(ανεκτή)  με  το r 2  > 0,99, Κατά τη διάρκεια των μελετών in vivo, υπολογίζουμε τα ρεύματα εξόδων  των  αισθητήρων από τις διαβιβασθείσες περιόδους με  εφαρμογή της εξίσωσης παλινδρόμησης. Τα δεδομένα  ανακτήθηκαν    με Tr-2 δέκτες τηλεμετρίας (Telonics, Mesa, AZ 85204) και μη κωδικοποιημένα με Datacol 4 TM  συστήματα ανάκτησης  δεδομένων  (Minimitter).  

2.6. In  vivo  εξέτάση  και πειραματισμός 

Οι μεταβλητές μελέτες  ρυθμού έγχυσης γλυκόζης  διεξήχθησαν μία φορά την εβδομάδα και κάθε μία  διάρκεσε περίπου 120 λ.. Η πρώτη μελέτη  διεξήχθη 1 εβδομάδα μετά από την εισαγωγή του  μοσχεύματος. Οι μελέτες συνεχίστηκαν έως ότου η απόκριση αισθητήρων δεν ήταν  μεγαλύτερη από  1nA ή  όταν τα ηλεκτρικά στοιχεία του  κυκλώματος απέτυχαν. Για να ελαχιστοποιήσουν την  ηλεκτρομαγνητική παρεμβολή , τα κουνέλια μελετήθηκαν  σε ένα μικρό double-walled κλωβό  Faraday.  

Τα κουνέλια ήταν εν πλήρη συνείδηση  κατά τη διάρκεια αυτών των μελετών. Τα βασικά δεδομένα αισθητήρων λήφθηκαν  για 30 ελάχιστα δείγματα αίματος. Ένα ml  λήφθηκε από το φλεβικό καθετήρα για   τ = 10 ..20, και 30 λ. και ο ορός αναλύθηκε  εις διπλούν, μετά από  microcentriflagation, χρησιμοποιώντας μια συσκευή ανάλυσης γλυκόζης Beckman (Beckman Instruments, Brea, CA, 92621). Με αντλία σύριγγας  (PHD2000, Harvard Apparatus, Holliston, MA 01746) έπειτα ,δόθηκε  ένα φορτίο(bolus) δεξτρόζης και  επίσης μια μεταβλητή έγχυση συντήρησης ποσοστού της δεξτρόζης 15% σύμφωνα με έναν  δημοσιευμένο αλγόριθμο  Ward et al., 1986  με σκοπό να διατηρηθεί  ένα επίπεδο γλυκόζης 11–13 mM .Ολόκληρα δείγματα  αίματος. (0,5 ml) λήφθηκαν από το φλεβικό καθετήρα  για  τ = 32 ..34 ..37 ..40 ..45 και 50 λ. προκειμένου να ρυθμιστεί το ποσοστό έγχυσης. Τα δείγματα αναλύθηκαν σε αυτούς τους χρόνους χρησιμοποιώντας ένα  φορητό  μετρητή γλυκόζης από σταγόνα αίματος  (Sure-Step, Lifescan/Johnson and Johnson, Milpitas, CA95035). Τα δείγματα αίματος ενός ml  λήφθηκαν επίσης από το φλεβικό καθετήρα  για   τ = 60 ..70, και 80 λ. και ο ορός αναλύθηκε χρησιμοποιώντας τη συσκευή  Beckman.  Για τ = 80 λ. μια άλλη δόση bolus  και  υψηλότερη έγχυση συντήρησης άρχισαν προκειμένου να εδραιωθεί  η γλυκόζη σε 16–18 mM .Δείγματα. λήφθηκαν για   τ = 82 ..84 ..87 ..90 ..95 ..100 λ. για τη φορητή συσκευή μέτρησης  γλυκόζης και σε 110 και 120 λ. για τη δοκιμή γλυκόζης Beckman. Ο μέσος όρος των τελικών τριών αναγνώσεων Beckman σε κάθε ένα από τα τρία επίπεδα γλυκόζης, και τα ταυτόχρονα αποτελέσματα αισθητήρων, χρησιμοποιήθηκαν για  υπολογισμούς βαθμονόμησης.  

2.7. Ανάλυση στοιχείων 

Τα στοιχεία εισήχθησαν σε ένα στατιστικό  πρόγραμμα χάραξης (SigmaPlot 4,01, SPSS Inc., Σικάγο, IL 60611) και μετατράπηκαν  από mV σε nanoamperes (nA) από το νόμο του Ωμ. Το ρεύμα υποβάθρου υπολογίστηκε με δύο τρόπους: το άμεσο  ι0  λήφθηκε ως μέσος όρος της συνεχούς  παραγωγής  των κενών ηλεκτροδίων από τη μελέτη 120min. Το  ι0   υπερπόλωσης υπολογίστηκε αρχικά λαμβάνοντας  τη γραμμή παλινδρόμησης που αφορά τις εξόδους των  3 ενζυμικά-καλλυμένων  αισθητήρων και  σχεδιάστηκαν έτσι τα τρία σταθερά επίπεδα γλυκόζης (ο μέσος όρος των τιμών Beckman για κάθε  επίπεδο), κατόπιν προεκτείνοντας  εκείνη την γραμμή πίσω στο  Υ - (παραγωγή αισθητήρων) άξονα όπου η γλυκόζη είναι ίση με μηδέν.  Υ – τομές <0 θεωρήθηκαν ίσες με   0. Η in vivo ευαισθησία υπολογίστηκε ως κλίση αυτής της γραμμής παλινδρόμησης.  

Η στατιστική δοκιμή εκτελέσθηκε χρησιμοποιώντας τις αταίριαστες (Mann whitney–) two-tailed δοκιμές Wilcoxon. Η σημασία λήφθηκε  λιγότερο από 0,05,  

3. Αποτελέσματα 

Σε αυτές τις εβδομαδιαίες μελέτες, υπολογίσαμε το ρεύμα υποβάθρου (ι0) σε  μη-διαβητικά κουνέλια από την υπερπόλωση  κατά τη διάρκεια ενός τριπλού επιπέδου  έλεγχου γλυκόζης  χρησιμοποιώντας μια άνοδο καλυμμένη με ένζυμο, και συγκρίναμε αυτά τα στοιχεία με  το ι0  όπως μετριέται άμεσα  μέσω μιας ανόδου χωρίς επίστρωση. Ένα αντιπροσωπευτικό παράδειγμα που απεικονίζει το πρωτόκολλο παρουσιάζεται στην    Εικόνα 2. Μπορεί να εκτιμηθεί ότι το ρεύμα  του  αισθητήρων αυξάνεται  ισόμετρα με τη γλυκόζη , και ότι η κενή χωρίς επίστρωση  ,άνοδος  παραμένει χαμηλή κατά τη διάρκεια του  μεταβλητού ρυθμού έγχυσης γλυκόζης . Κάποια καθυστέρηση είναι προφανής αλλά δεδομένου ότι μόνο το τελικό χρονικό διάστημα χρησιμοποιείται  σε κάθε επίπεδο για τους υπολογισμούς, η καθυστέρηση δεν εμποδίζει την ακρίβεια της βαθμονόμησης. 
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Εικόνα 2.   απεικόνιση του in vivo πρωτοκόλλου μελέτης που παρουσιάζει τα επίπεδα γλυκόζης αίματος και τα διαβιβασθέντα αποτελέσματα ενός ενεργού (ένζυμο-ντυμένου) υποδόριου αισθητήρα γλυκόζης και του κενού αντίστοιχού του. Τα δεδομένα λήφθηκαν κατά τη διάρκεια μιας εβδομαδιαίας hyperglycemic μελέτης σε ένα αντιπροσωπευτικό κουνέλι. Το κενό κανάλι είναι χαρακτηριστικά ανενεργό . Οι τρεις τελικοί προσδιορισμοί γλυκόζης αίματος σε κάθε επίπεδο, και τα ταυτόχρονα αποτελέσματα αισθητήρων, χρησιμοποιούνται για λόγους βαθμονόμησης. Για αυτόν τον λόγο, η καθυστέρηση απόκρισης αισθητήρων δεν μειώνει την ακρίβεια της βαθμολόγησης.  

3.1. Καμία ευδιάκριτη παρεμβολή μεταξύ των αισθητήρων στο κενό ηλεκτρόδιο 

Ένα κατάλληλα λειτουργούν κενό ηλεκτρόδιο δεν πρέπει να αποκριθεί στη γλυκόζη. Ακόμα κι αν ειδάλλως ,καλά σχεδιασμένο, ένα κενό "ηλεκτρόδιο ` θα μπορούσε να αποκριθεί στη γλυκόζη εάν βρισκόταν αρκετά   κοντά στο ενζυμικό ηλεκτρόδιο. Μια τέτοια θέση θα μπορούσε να το αναγκάσει  να αποκριθεί στο διασκορπισμένο, μη οξειδωμένο υπεροξείδιο υδρογόνου που προέρχεται από την ενεργό άνοδο, ένα φαινόμενο που αναφέρεται ως χημικό crosstalking . Για να αποκλείσουμε αυτήν την πιθανότητα , αναλύσαμε το κενό ρεύμα στα πειράματα  κατά τη διάρκεια υπεργλυκαιμίας και διαπιστώσαμε ότι αυτό το ρεύμα στο πιο υψηλό επίπεδο γλυκόζης δεν αυξήθηκε ποτέ περισσότερο από 2,5% όπως συγκρίνεται με την περίοδο βασικών μετρήσεων . Αυτή η εύρεση δείχνει ότι κανένα ευδιάκριτο cross talking   δε συμβαίνει σε αυτήν την διάταξη  αισθητήρων στην οποία η κενή άνοδος βρίσκεται  2 χιλ. μακριά από την –καλυμμένη με ένζυμο- άνοδο.  

3.2. Άμεσα μετρημένοι   άνοδοι  του  ι0  
Το άμεσο  ι0  και το    ι0     υπερπόλωσης  αυξήθηκαν κατά τη διάρκεια του χρόνου (βλ. τις μεμονωμένες τιμές για τις άμεσες μετρήσεις στην εικόνα  3 και τις τιμές SEM για τις άμεσες και τις  μετρήσεις  υπερπόλώσης  στην εικόνα  4). Η άνοδος στο άμεσα μετρημένο  ι0  έφθασε  σε επίπεδα 0,05   κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 3 και 4 και σε  επίπεδα 0,01 κατά τη διάρκεια της εβδομάδας 5. Η άνοδος στην  μέτρηση  υπερπόλωσης δεν έφθασε τα επίπεδα 0,05  μέχρι την εβδομάδα 5.  
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Εικόνα  3.  Άμεσα μετρημένο ρεύμα υποβάθρου (ι0) που χρησιμοποιεί ένα ηλεκτρόδιο PT χωρίς οξειδάση γλυκόζης.  
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Σχέδιο 4 Το  παρεκτειμένο  ι0  (αριστερά) σε σχέση  με το άμεσα μετρημένου  ι0  (δεξιά ) στα κουνέλια. Το παρεκτειμένο  ι 0 δεν παράγει μια σημαντική διαφορά από την εβδομάδα 1 στην εβδομάδα 5. Αντίθετα, το άμεσο  ι0  που λαμβάνεται σε όλες τις εβδομάδες από τις εβδομάδες 3 και 5 είναι σημαντικά υψηλότερο απ' ότι στην εβδομάδα 1.  

Διάφορα σημεία μπορούν να εκτιμηθούν από   την εικόνα 4 . Οι άμεσες και πολωτικές  μέθοδοι είναι παρόμοιες δεδομένου ότι και οι δύο αποκαλύπτουν μια άνοδο  στο ι0  κατά τη διάρκεια του χρόνου. Εντούτοις, είναι διαφορετικές  δεδομένου ότι η κεντρική τάση είναι μεγαλύτερη και τα όρια  λάθους στενότερα για τις άμεσες μετρήσεις. Η μεγαλύτερη συνέπεια της μεθόδου  άμεσων  υπολογισμών  υπερέχει εν μέρει για τη δυνατότητά της  να ανιχνεύσει την άνοδο  στο ι0  πιο σύντομα .  

Υπήρξαν κάποια στοιχεία για την εκτροπή  του υπερπολωμένου ι 0. Για αυτόν τον λόγο, η διάμεσος και το εύρος  παρουσιάζονται ως εξής για τα άμεσα και τα  στοιχεία υπερπόλωσης : εβδομάδα 1:  3.41 (0,60–8,48 nA) και 0,57 (0–16,7,  ν = 8) εβδομάδα 2:  5.76 (2,81–10.98) και 0.38 (0–15,8,  ν = 8) εβδομάδα 3:  7.68 (2,73–11,3,  ν = 8) και 6,74 (0–16.6) εβδομάδα 4: 13,31 (7,3–21.4) και 12.8 (0–31,3,  ν = 5) εβδομάδα 5:  13.42 (9,1–14.3) και 15.3 (12,2–21,6,  ν = 4).  

Η ευαισθησία αισθητήρων στη γλυκόζη, που υπολογίζεται ως κλίση της γραμμής παλινδρόμησης που συνδέει την έξοδο   των αισθητήρων  με το επίπεδο γλυκόζης, υπολογίστηκε  κατά μέσο όρο  στα 2.01±0.34 nA/mM για την εβδομάδα 1 (ν = 8 για τις εβδομάδες 1–3) 2.45±0.74 για την εβδομάδα 2    1.38±0.64 για την εβδομάδα 3 1.77±0.68 για την εβδομάδα 4 (ν = 5) και 1.86±0.43 για την εβδομάδα 5 (ν = 4). Η ευαισθησία  των αισθητήρων τείνει να ποικίλει με το  χρόνο σε αυτές τις μακροπρόθεσμες μελέτες. 

Μετά από την έξοδο από το σώμα των ζώων , οι συσκευές αποστολής σημάτων βαθμονομήθηκαν με μια σειρά αντιστατών. Αυτές οι καμπύλες βαθμονόμησης ήταν ουσιαστικά ίδιες με τις καμπύλες προ-μοσχευμάτων. Αυτά τα στοιχεία καταδεικνύουν ότι είναι απίθανο  τα προβλήματα συσκευών αποστολής σημάτων να μπορούσαν να έχουν προκαλέσει την αποτυχία μονάδων ή  την αλλαγή στο ρεύμα υποβάθρου. 

4. Συζήτηση 

Το ρεύμα υποβάθρου (ι0) ενός ηλεκτροχημικού αισθητήρα είναι η  έξοδος   χαμηλών επιπέδων που είναι μια απόκριση  σε υποβόσκουσες  παρεμβολές  που αντιτίθενται στον αναλύτη  ενδιαφέροντος (σε αυτήν την περίπτωση,  τη γλυκόζη). Πολλές βιολογικές ενώσεις εκτός από το υπεροξείδιο  του υδρογόνου, συμπεριλαμβανομένου του ασκορβικού οξέος, του ουρικού οξέος , και πιθανώς πολλών  άλλων , μπορούν να οξειδωθούν σε μια άνοδο λευκόχρυσου που πολώνεται στα  0,6V.  

Σε αυτήν την μελέτη πέντε εβδομάδων ενός χρόνια-εμφυτευμένου telemetric αισθητήρα γλυκόζης στα κουνέλια, συγκρίναμε ταυτόχρονα δύο μεθόδους για το   ι0. Μια μέθοδος ήταν αυτή  με τη γραμμή παλινδρόμησης για τις μετρήσεις  εξόδου των  αισθητήρων στον  Υ - άξονα όπου η γλυκόζη είναι μηδέν (  ι0 υπερπόλωσης ). Η αλλη ήταν μια άμεση μέτρηση της εξόδου  μιας χωριστής ανόδου που δεν καλύφθηκε με  στρώμα οξειδάσεων γλυκόζης (άμεσο  ι0). Αυτή η κενή άνοδος βρέθηκε στο ίδιο σημείο  και είχε  ίδιο πλάτος και μήκος με την άνοδο που περιείχε ένζυμο.  

Παρατηρήσαμε ότι αυτές οι δύο μέθοδοι   μέτρησης του ι0  γενικά δίνουν παρόμοια αποτελέσματα αλλά είναι πιθανώς πιο αξιόπιστο να μετρηθεί  το ι0  άμεσα. Παραδείγματος χάριν, κατά τη διάρκεια των πέντε εβδομάδων , παρατηρήσαμε μια σταθερή άνοδο  στο ι0. Με τη χρήση της άμεσης  μέτρησης  του ι 0, μια σημαντική άνοδος ανιχνεύθηκε στην εβδομάδα 3 ενώ η άλλη   μέθοδος  για το  ι 0 δεν ανίχνευσε την άνοδο μέχρι την εβδομάδα 5. Όπως μπορεί να εκτιμηθεί στην εικόνα 4 , η μεταβλητότητα στο   ι0  υπερπόλώσης ήταν μεγαλύτερη από αυτή του άμεσου  ι0. Πρέπει να σημειωθεί ότι όταν χρησιμοποιεί κάποιος διάφορα σημεία σε μια γραμμή παλινδρόμησης για να υπολογίσει την  Υ - τομή, το σφάλμα  σε κάθε ένα από εκείνα τα σημεία , συμβάλει στο σφάλμα  της   Υ –τομής υπερπόλωσης . Αντίθετα, η μέτρηση του ρεύματος από ένα  ηλεκτρόδιο  δείκτη χωρίς επίστρωση με  ένζυμο είναι εγγενώς μια απλούστερη μέθοδος.

Δεν γνωρίζουμε τις προγενέστερες εκθέσεις που καταδεικνύουν μια άνοδο  στο ι0  κατά τη διάρκεια του χρόνου στους ηλεκτροχημικούς αισθητήρες γλυκόζης και η ακριβής αιτία για αυτό  παραμένει άγνωστη. Πιστεύουμε ότι μια πιθανή πηγή του αυξανόμενου  ι0  μπορεί να είναι μια αργή βιοδιάσπαση της εξωτερικής μεμβράνης πολυουρεθάνιου, η οποία μπορεί να αυξήσει τη διείσδυση των παρεμβαλλόμενων  ηλεκτροενεργών ενώσεων. Ο Αντερσον και οι συνάδελφοί του  πειστικά έχουν καταδείξει ότι  οι urethanes που είναι βασισμένες στον  πολυαιθέρα (τις   χρησιμοποιήσαμε) μπορούν να υποβιβαστούν in vivo κατά τη διάρκεια του χρόνου (Schubert  και  Εικόνα 5Stokes

). Υπήρξε επίσης μια μικρή τάση για μη γραμμικότητα in vivo κατά τη διάρκεια του χρόνου όπως μπορεί να φανεί  στην  . Λαμβάνοντας υπόψη το γεγονός ότι η εξωτερική μεμβράνη χρησιμεύει  στο να καθυστερήσει την είσοδο γλυκόζης και να αυξήσει την είσοδο οξυγόνου, θα αναμενόταν  μια υποβάθμιση αυτής της μεμβράνης για να μειώσει τη γραμμικότητα, ως αποτέλεσμα του αυξανόμενου ελλείμματος οξυγόνου. Προηγουμένως έχουμε παρατηρήσει ότι ένα μικρό  πάχος της εξωτερικής  ημιπερατής μεμβράνης πολυουρεθάνιου οδηγεί στη μη γραμμικότητα της απόκρισης των  αισθητήρων (Ward et al et Al, 1994).  

[image: image176.png]


[image: image177.png]‘sensor output (nA)

AN

*/ -
.
.

6 8 10 12 18 16 18 2
Blood Glucose (mM)




 Εικόνα 5 .Απεικόνιση των τριών επιπέδων γλυκόζης και η διαδικασία παρέκτασης για δεδομένα  των βδομάδων 1 και 4. (mean±SEM) παρουσιάζονται για τους πέντε αισθητήρες που λειτούργησαν για τουλάχιστον 4 εβδομάδες. Στους κάθετους άξονες, το μετρημένο  ι0  συγκρίνεται με το παρεκτειμένο  ι0.  

Η άνοδος  του ι0  κατά τη διάρκεια του χρόνου έχει  επιπτώσεις σχετικά με τη μεθοδολογία της βαθμονόμησης αισθητήρων. Σε καταστάσεις όπου  το ι0  δεν μετριέται επανειλημμένα κατά τη διάρκεια του χρόνου, μια αργή άνοδος δεν  είναι δυνατόν να  ανιχνευθεί. Φυσικά, δεν θα αναμένονταν  όλοι οι αισθητήρες να ανιχνεύσουν   μια άνοδο  στο ι0. Το Ι0  θα αναμένονταν να είναι χαμηλότερο και ίσως σταθερότερο στους αισθητήρες με τις ειδικές μεμβράνες σχεδιασμένες  να αποκλείουν παρεμβολές από άλλες ουσίες  (Csoregi  και  Moussy). Σε τέτοιους αισθητήρες, η άμεση μέτρηση  του ι0  μπορεί να είναι χρήσιμη  για να αποκλειστεί  η υποβάθμιση της αντί- παρεμβατικής μεμβράνης . Στα συστήματα αισθητήρων γλυκόζης όπου  το ι0  περιλαμβάνει ουσιαστικό  μέρος του ρεύματος εξόδου  αισθητήρα (Pickup et al., 1993

), η ακριβής μέτρηση  του ι0  είναι πολύ πιο σημαντική .
Χρησιμοποιήσαμε μια διαδοχική μέθοδο έγχυσης γλυκόζης ρυθμού  τριών σημείων  μεταβλητή, προκειμένου να προβλεφθεί ακριβώς η in vivo καμπύλη –επίδρασης δόσεων. Αυτή η μέθοδος  είναι αρκετά  χρονοβόρα, και απαιτεί  ενδοφλέβια πρόσβαση (που λαμβάνεται στη μελέτη μας με την χρήση  καθετηριασμού κοίλων φλεβών). Αυτή η πολλαπλή μέθοδος δεν είναι βεβαίως εφικτή για  στερεότυπη κλινική χρήση. Εν τούτοις, το να κρατάται η γλυκόζη στο βασικό  και  σε δύο πιο υψηλά επίπεδα παρέχει σχεδόν όρους σταθερής  κατάστασης που ελαχιστοποιεί το λάθος εκτίμησης γλυκόζης που θα μπορούσε ειδάλλως να προκύψει από γρήγορες εναλλαγές  και καθυστερήσεις μέτρησης των  αισθητήρων .Αυτή η μέθοδος , πολλαπλής στάθμης,  επιτρέπει επίσης την ακριβή in vivo εκτίμηση της γραμμικότητας που δεν είναι δυνατή με μια βαθμονόμηση ενός -σημείου ή δύο-σημείων . Κατά συνέπεια, κατά την ανάπτυξη ενός ηλεκτροχημικού αισθητήρα γλυκόζης,   είναι λογικό να χρησιμοποιηθεί μια πολλαπλή μέθοδος  σταθερής κατάστασης  γλυκόζης για τον αρχικό καθορισμό της αξιολόγησης –της επίδρασης δόσεων και την επικύρωση της γραμμικότητας σε έναν μικρό αριθμό  υποκειμένων  πριν επιτρέψουμε  τη  χρήση  λιγότερο δυσκίνητων μεθόδων βαθμονόμησης. Είναι ουσιαστικό ότι η ακριβής γραμμικότητα λαμβάνεται όταν χρησιμοποιούνται τα σχέδια βαθμονόμησης ενός-σημείου ή δύο-σημείων  επειδή η μη γραμμικότητα θα δημιουργήσει σφάλμα  και στα δύο.  

Άλλοι ερευνητές  έχουν εξετάσει επίσης το ζήτημα του ρεύματος υποβάθρου και της μέτρησής του. Όπως οι Harrison et  Al έχουν κατασκευάσει έναν αισθητήρα γλυκόζης με μια μη-ενζυμική  άνοδο που χρησιμοποιείται  σαν ζεύγος με μια ενζυμική  άνοδο για in vitro εξέταση  (Harrison et Al, 1988). Αυτό το ζευγάρι εντούτοις  δεν χρησιμοποιήθηκε στις in vivo μελέτες της ομάδας, ( Moussy et Al, 1994b).  

Πολλές ομάδες έχουν υπολογίσει  το ι0  από την υπερπόλωση  in vivo χωρίς χρήση μιας κενής ανόδου. Παραδείγματος χάριν, η ομάδα Paris/Kansas, που  χρησιμοποιούν ένα σύστημα ανίχνευσης  υπεροξειδίου-, αναφέρουν ότι το  ι0  υπερπόλωσης  ελήφθη  από μια βαθμονόμηση δύο-σημείων(Aussedat et Al, 1997). Αυτή η μεθοδολογία είναι παρόμοια με τη μέθοδο που χρησιμοποιείται από Fischer et  Al στα σκυλιά ( Fischer et Al, 1994). Οι Shichiri et Al δεν ανέφεραν   συγκεκριμένες  τιμές ι 0 κατά τη διάρκεια των in vivo μελετών και δεν ενσωμάτωσαν κενή άνοδο στο σχέδιο του ηλεκτροχημικού αισθητήρα τους. Αλλά μπορεί να μην είχαν χρειαστεί μία  ανεξάρτητη μέτρηση    του  ι0  δεδομένου ότι δεν χρειάστηκαν in vivo βαθμονόμηση για τις πρώτες 7 ημέρες και μετά  ήταν σε θέση να χρησιμοποιήσουν μια βαθμονόμηση ενός -σημείου για τις επόμενες 14 ημέρες (Shichiri et Al, 1998). Για το in vivo σχέδιο βαθμονόμησής ,οι  Gilligan et  Al δεν χρησιμοποίησαν   ι0  που μετρήθηκε in vivo και αντ'  αυτού χρησιμοποίησαν το  ι0  που ήταν μετρημένο  in vitro . Το σχέδιό τους δεν περιλαμβάνει χωριστό κενό  ηλεκτρόδιο-δείκτη (Gilligan et Al, 1994). Αυτή η ομάδα από το Wisconsin έχει  δεδομένα  που δείχνουν  ότι, μετά από μια αρχική ασταθή περίοδο, η λειτουργία αισθητήρων γίνεται τελικά σταθερότερη. Αν και τα αποτελέσματά μας δείχνουν  ότι το ρεύμα υποβάθρου αυξάνεται κατά τη διάρκεια του χρόνου, μπορεί να μην είναι αρμόζον να επεκταθούν τα αποτελέσματά μας άμεσα σε άλλα  συστήματα ελέγχου γλυκόζης  .Οι διαφορές στα υλικά των  συσκευών, τη μεθοδολογία και τα ζωικά είδη μπορούν επίσης να εξηγήσουν μερικές από τις διαφορές στα αποτελέσματα.  

Οι Schmidke and Heller εκθέτουν  ένα πολύ χαμηλό  ι 0  που  τους επέτρεψε να εκτελέσουν  μία ενός -σημείου βαθμονόμηση. Το χαμηλό ι0  συσχετίζεται πιθανώς με τη χρήση  μιας χωριστής μεμβράνης που οξειδώνει τις παρεμβατικές ουσίες που ειδάλλως θα συνέβαλλαν στο ρεύμα υποβάθρου (Schmidtke και Heller, 1998). Οι ΔρReach και Wilson  χρησιμοποιούν επίσης μια ειδική εσωτερική μεμβράνη που αποτελείται από  πολλαπλά στρώματα  οξικού άλατος και Naflon κυτταρίνης προκειμένου να αποκλειστούν οι παρεμβαίνουσες  ουσίες ( Moatti  και  Zhang). Η ομάδα του Έντμοντον έχει εκθέσει επίσης τη χρήση ειδικών μεμβρανών προκειμένου να αποκλειστούν   τέτοιες ουσίες. Αυτές οι μεμβράνες αποτελούνται  από Nafion ( Moussy et Al, 1994b) ή πολυ (phenylenediamine) ( Moussy et Al, 199β).  

Ο Armour και οι συνεργάτες του πρότειναν  τη χρήση ενός μη-ένζυμο- ηλεκτροδίου στη μέτρηση   του ρεύματος  υποβάθρου .

Όσον αφορά τις μεθόδους βαθμονόμησης αισθητήρων, οι μελέτες μας μπορούν να είναι σχετικές με την ακριβή ανίχνευση της υπογλυκαιμίας. Η παρατηρηθείσα άνοδός   στο ι0  κατά τη διάρκεια του χρόνου υποδεικνύει  ότι, στη ρύθμιση ενός χρόνια  εμφυτευμένου αισθητήρα γλυκόζης, μια αρχική βαθμονόμηση μπορεί να μην είναι ικανοποιητική κατά τη διάρκεια  ζωής του μοσχεύματος.  Η εικόνα  6  παρουσιάζει την επίδραση της αποτυχίας να ανιχνευθεί άνοδος  του  ι0  (ίσος σε αυτό που παρατηρήσαμε) κατά τη διάρκεια του χρόνου, στα πλαίσια μιας μεθόδου βαθμονόμησης ενός-σημείου. Αυτό το παράδειγμα δείχνει ότι η υπόθεση ενός σταθερού  ι0  θα οδηγήσει στην ψεύτικη υπόθεση ότι η ευαισθησία έχει αυξηθεί και θα υπερεκτιμηθεί η γλυκόζη στην περιοχή όπου η έξοδος  αισθητήρων είναι χαμηλότερη από το σημείο βαθμονόμησης. Όσο  το ρεύμα αισθητήρων μειώνεται κάτω από το σημείο βαθμονόμησης, τόσο μεγαλύτερο είναι  το λάθος. Λαμβάνοντας υπόψη τις επικίνδυνες συνέπειές της, η υπογλυκαιμία πρέπει να ανιχνευθεί ακριβώς. Για αυτόν τον λόγο, είναι σημαντικό να ελεγχθεί αυστηρά η συμπεριφορά των μεταβλητών βαθμονόμησης όπως  το ι0  και η ευαισθησία κατά τη διάρκεια του χρόνου.  
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Εικόνα  6.  Αναμενόμενα   αποτελέσματα των βαθμονομήσεων εάν υπάρχει  αποτυχία να ανιχνευθεί ένα αυξανόμενο  ι0  κατά τη διάρκεια του χρόνου. Βαθμονόμηση ενός σημείου. Υπερεκτίμηση και υποτίμηση των επιπέδων γλυκόζης
Εν περιλήψει, η μέτρηση του ρεύματος υποβάθρου (ι0) που χρησιμοποιεί μια άμεση μέθοδο παρήγαγε  αποτελέσματα γενικά παρόμοια με ένα υπολογισμένο, παρεκτειμένο  ι0. Η άμεση μέθοδος ήταν καλύτερη  δεδομένου ότι ήταν σε θέση να ανιχνεύσει τη σχετική με το χρόνο άνοδο  στο ι0  νωρίτερα . Η μέτρηση  του ι0  άμεσα που χρησιμοποιεί μια κενή άνοδο μπορεί να βελτιώσει την ακρίβεια βαθμονόμησης των εμφυτεύσιμων ηλεκτροχημικών αισθητήρων γλυκόζης.  

Microdevice με ενσωματωμένο ανιχνευτή διάλυσης και σειρά βιοαισθητήρων για  συνεχή έλεγχο πολλών –αναλυτών  

Περίληψη 

Παρουσιάζεται ο ταυτόχρονος on-line   προσδιορισμός της γλυκόζης και του άλατος γαλακτικού οξέος  χρησιμοποιώντας  μία μικροσυσκευή  που αποτελείται από ένα σύστημα δειγματοληψίας διάλυσης που ενσωματώνεται  στο κελί ροής  ενός μικρο- βιοαισθητήρα. Οι fluidic συνδέσεις μεταξύ των  διαφορετικών τμημάτων   της συσκευής πραγματοποιήθηκαν από την συνεχή επεξεργασία πολλών ξηρών  στρωμάτων αντίστασης  με  πλαστική υποστήριξη που παρείχε επίσης τα μέσα για τις ηλεκτρικές συνδέσεις. Η απόδοση της συσκευής αξιολογήθηκε in vitro. Η επίδραση cross-talk  στον προς τα κάτω αισθητήρα ερευνήθηκε και βρέθηκε να είναι αμελητέα. Επιτεύχθηκαν αποκαταστάσεις πάνω από 95% και για  δύο αναλύτες  όταν χρησιμοποιήθηκαν ποσοστά ροής  ρευστού ≤0.5 [image: image179.png]


l/min. Σε αυτό το ποσοστό ροής, ο χρόνος απόκρισης της συσκευής ήταν 2,4 λ., που  είναι αποδεκτός για on-line ανάλυση. Το εύρος   απόκρισης της συγκέντρωσης είναι   μέχρι 30 mM για τη γλυκόζη και 15 mM για το άλας γαλακτικού οξέος . Η παρέμβαση από ηλεκτρο-ενεργά  είδη όπως το ασκορβικό οξύ, το 2- acetamidophenol και το ουρικό οξύ, ήταν ελάχιστη (αύξηση λιγότερο από 5% στο σήμα βιοαισθητήρων για όλες τις δοκιμασμένες  ουσίες). Επιπλέον, η συσκευή παρουσίασε μακροπρόθεσμη σταθερότητα και στα δείγματα ρυθμιστών και ορών.  

1. Εισαγωγή 

Η μικροδιάλυση  είναι ένα ισχυρό εργαλείο για την ελάχιστη δυνατή   εισβολή στην  εξέταση του μεταβολισμού (Korf et Al, 1993 Rosdahl et Al, 1993  και  Ellmerer et Al, 1998). Επιπλέον, η χρήση των ανιχνευτών  microdialysis επιτρέπει την απελευθέρωση ενεργών συστατικών  στην περιοχή μετρήσεων  και τον υπολογισμό των τοπικών μεταβολικών ποσοστών των διεργασιών του ιστού μέσω μεθόδων εκκαθάρισης.  

Οι δυνατότητες αυτής της δειγματοληπτικής μεθόδου έχουν χρησιμοποιηθεί περαιτέρω με το συνδυασμό των ανιχνευτών microdialysis με τους βιοαισθητήρες, προκαλώντας κατά συνέπεια την ανάπτυξη  μικροσυστημάτων ,ικανών για  συνεχή  έλεγχο αναλύτη   (Steinkuhl et Al, 1996 Dempsey et Al, 1997b Osborne et Al, 1998 Vering et Al, 1998 Perdomo et Al, 2000  και  Jobst et Al, 1996Rhemrev-Boom et al., 2001

). Η επίπτωση των αμπερομετρικών βιοαισθητήρων σαν  στοιχεία αίσθησης  έχει επίσης το πλεονέκτημα ότι, σε πολλές περιπτώσεις, οι προσδιορισμοί πολλών αναλυτών είναι δυνατοί μέσω της επεξεργασίας μιας σειράς βιοαισθητήρων σε ένα ενιαίο κελί  ροής (  Osborne et Al, 1998 Wei λ. et Al, 1998 Perdomo et Al, 1999 Palmisano et Al, 2000  και  Moser et Al, 2002).  Σε αυτές τις περιπτώσεις, εντούτοις,  ιδιαίτερη προσοχή πρέπει να δοθεί στην καταστολή του φαινομένου cross-talk μεταξύ των αισθητήρων. To cross-talk  προκύπτει από τη μεταφορά του παραγόμενου υπεροξειδίου  του υδρογόνου που δεν  έχει οξειδωθεί  ,σε κάθε ενζυμικό ηλεκτρόδιο στα ηλεκτρόδια καθόδου , όπου προκαλεί ψεύτικα ανυψωμένα ρεύματα. Όταν ένας ανιχνευτής διάλυσης συνδέεται με  μια σειρά  βιοαισθητήρων  προκύπτουν  πρόσθετες προκλήσεις από τη  διαδικασία συζεύξεων  των βιοαισθητήρων μικροδιάλυσης , την ελλιπή αποκατάσταση των αναλυτών επί του τόπου δειγματοληψίας, και την καθυστέρηση απόκρισης  λόγω του αυξανόμενου εσωτερικού όγκου μεταξύ της μεμβράνης δειγματοληψίας και του βιοαισθητήρα ( Dempsey et Al, 1997a Vering et Al, 1998  και  Perdomo et Al, 2000).  

Προκειμένου να υπερνικηθούν αυτά τα προβλήματα, έχει δοκιμασθεί η ολοκλήρωση του ανιχνευτή microdialysis στο κελί  ροής του βιοαισθητήρα. Σε  προηγούμενο κεφάλαιο , παρουσιάσαμε μία μικροσυσκευή στην  οποία ένας ανιχνευτής microdialysis ενσωματώθηκε στο κελί  ροής ενός ηλεκτροχημικού  βιοαισθητήρα γλυκόζης (Petrou et Al, 2002). Η αναπτυγμένη συσκευή σχεδιάστηκε έτσι ώστε   οι εσωτερικοί όγκοι ,η επιφάνεια μεμβρανών   να είναι ελάχιστη. Επομένως, το μεγαλύτερο μέρος fluidics πραγματοποιήθηκε με επίπεδη γεωμετρία από την συνεχή  επεξεργασία συσσωρευμένων ξηρών αντιστάσεων   σε πολλαπλά  στρώματα με  μια πλαστική υποστήριξη που παρείχε επίσης τα μέσα για τις ηλεκτρικές συνδέσεις. Ο ανιχνευτής δειγματοληψίας αποτελέστηκε από μια ιδιαίτερα βιοσυμβατή ημιπερατή  μεμβράνη και σχεδιάστηκε για την εύκολη εισαγωγή  του στο ανθρώπινο σώμα. Το στοιχείο βιοαισθητήρων της συσκευής αποτελούνταν από έναν ενιαίο αισθητήρα γλυκόζης και έτσι κατορθώθηκε  ο επιτυχής on-line συνεχής προσδιορισμός αυτού του αναλύτη . 

Σε αυτό το κεφάλαιο αξιολογείται   η αναπτυγμένη συσκευή όσον αφορά τη δυνατότητά της για τους προσδιορισμούς πολλών –αναλυτών . Επομένως, κατασκευάστηκε  μια συσκευή που περιέλαβε μια σειρά βιοαισθητήρων για τον ταυτόχρονο προσδιορισμό της γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος. Αυτοί  οι δύο αναλύτες  επιλέχτηκαν δεδομένου ότι ο ταυτόχρονος προσδιορισμός τους απαιτείται και στις κλινικές και βιομηχανικές εφαρμογές (Perdomo et Al, 2000  και  Palmisano et Al, 2000). Οι συνθήκες λειτουργίας της συσκευής σχετικά με την αποκατάσταση αναλυτών , το χρόνο απόκρισης και τη μακροπρόθεσμη σταθερότητα και στο διάλυμα  και τον ορό βελτιστοποιήθηκαν. Ο ελεύθερος ταυτόχρονος προσδιορισμός cross-talk  των δύο ουσιών που χρησιμοποιούν τη συσκευή που αναπτύσσεται καταδεικνύεται, και  συζητούνται  τα διάφορα πλεονεκτήματα πέρα από άλλες προσεγγίσεις.  

2. Υλικά και μέθοδοι 

2.1. Επεξεργασία συσκευών 

Η συσκευή που χρησιμοποιήθηκε σε αυτό το  κεφαλαίο  αποτελείται κυρίως από δύο συστατικά: το τσιπ βιοαισθητήρων και τον τυπωμένο πίνακα κυκλωμάτων (PCB). Το τσιπ βιοαισθητήρων κατασκευάστηκε  με  τεχνολογία λεπτού φιλμ  σε έναν μεταφορέα γυαλιού.(Jobst et Al, 1996 Jobst et Al, 1997  και  Moser et Al, 2002). Ένας αισθητήρας γλυκόζης ,ένας άλατος γαλακτικού οξέος και ένας κενός (κανένα ένζυμο μόνο hydrogel) δημιουργήθηκαν σε κάθε  τσιπ. Μετά από την απόθεση της συγκεκριμένης ενζυμικής μεμβράνης, η επεξεργασία των αισθητήρων ολοκληρώθηκε από  επόμενη απόθεση μίας   μεμβράνης περιορισμού διάχυσης και μιας  μεμβράνης καταλάσεων.  

Το κελί  ροής και  τα fluidics δημιουργήθηκαν με κατάλληλα οπτικά σχέδια στρωμάτων ξηρών αντιστάσεων  σε ένα PCB που περιέλαβε επίσης  αγώγιμα pads  και το χρυσό ηλεκτρόδιο. Η διαδικασία συναρμολόγησης  των συσκευών και ιδιαίτερα  του τσιπ βιοαισθητήρων και του ανιχνευτή microdialysis επάνω στον πίνακα PCB έχουν περιγραφεί (Petrou et Al, 2002). Εν συντομία, όπως παρουσιάζεται   στην εικόνα  1α , ο σωλήνας ανοξείδωτου χάλυβα παρεμβλήθηκε μέσω ενός  ευρέος καναλιού 0,2 χιλ. στο κελί  ροής και κολλήθηκε  στον πίνακα με ρητίνη. Κατόπιν, το τσιπ βιοαισθητήρων συνδέθηκε  χρησιμοποιώντας  αγώγιμη κόλλα και το κελί  ροής σφραγίστηκε επίσης με την  ίδια κόλλα. Για τη σύνδεση του καθετήρα  δειγματοληψίας, τοποθετήθηκε πρώτα ένα κομμάτι  σωλήνα polyimide γύρω από το σωλήνα ανοξείδωτου χάλυβα και οδηγήθηκε κατευθείαν στην έσω οπή ρευστού . Μετά από αυτόν ένας  polyacrylonitrile σωλήνας διάλυσης τοποθετήθηκε γύρω από το σωλήνα ανοξείδωτου χάλυβα μέχρι το τέλος του polyimide , όπου  και στερεώθηκε . Το άνοιγμα των  σωλήνων διάλυσης έκλεισε τελικά με  κόλλα. Το ρευστό  οδηγήθηκε μέσω του σωλήνα polyimide στον καθετήρα από  ίνες polyacrylonitrile-  διάλυσης, όπου, όπως παρουσιάζεται στην εικόνα 1 β, θα αντάλλασσε ουσίες  μοριακού βάρους χαμηλότερου  από 50 kDa με το περιβάλλον μέσο. Αυτές οι ουσίες θα φέρονταν έπειτα στο κελί ροής βιοαισθητήρων μέσω του σωλήνα ανοξείδωτου χάλυβα. Το ρευστό, τελικά, θα έβγαινε  από την οπή  εξόδου που έχει τρυπηθεί με τρυπάνι στο άλλο άκρο  του κελιού ροής.  
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Εικόνα 1. Σχέδιο του PCB που χρησιμοποιείται για την επεξεργασία συσκευών (A) και το σχηματικό σχέδιο του ανιχνευτή δειγματοληψίας (B). 

2.2. Διαδικασία μέτρησης 

Ένας ποτενσιοστάτης τεσσάρων –καναλιών με  κοινή αναφορά και  αντίθετο ηλεκτρόδιο χρησιμοποιήθηκε για τον ανεφοδιασμό τάσης και την ανίχνευση ρεύματος . Ο ποτενσιοστάτης συνδέθηκε με Η/Υ  για ανάκτηση  δεδομένων  και λογισμικό , που γράφτηκαν σε Asyst 4,0 (Asyst Technologies Inc.), μέσω ενός πίνακα PCL818 ADC (Advantech). Η τάση  στα λειτουργούντα ηλεκτρόδια τέθηκε στα 450 mV σε σχέση πάντα με το   ηλεκτρόδιο  εσωτερικής αναφοράς Ag/AgCl. Για τις μετρήσεις, η συσκευή τοποθετήθηκε σε έναν πλαστικό πίνακα με κατάλληλες  τρύπες για την είσοδο και έξοδο του ρευστού, που σφραγίστηκαν με o-rings. Μια αντλία microinjection χρησιμοποιήθηκε για την παροχή του ρευστού  (PHD 2000, Harvard Apparatus). Τα διαλύματα  βαθμονόμησης  γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  προετοιμάστηκαν σε 2,5 mM σe  ρυθμιστικό διάλυμα  φωσφορικού άλατος  σε  pH 7,3, που περιέχει 40 mM CH 3COONa, 5 mM KCl, 1,2 mM CaCl 2, 0,6 mM NaClMgCl  2 και 97 mM (συνολική συγκέντρωση στα ιόντα χλωριδίου 106 mM). Το  ίδιο το ρυθμιστικό  χρησιμοποιήθηκε ως ρευστό έγχυσης . Όλες οι μετρήσεις εκτελέσθηκαν σε θερμοκρασία δωματίου. Το σήμα που λήφθηκε από τον κενό αισθητήρα αφαιρέθηκε από το σήμα του ηλεκτρονικού θορύβου αισθητήρων γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  προκειμένου να ελαχιστοποιηθεί ο θόρυβος. 

3. Αποτελέσματα και συζήτηση 

Ένα σημαντικό πρόβλημα που αντιμετωπίζεται όταν  πολλαπλοί  αμπερομετρικοί βιοαισθητήρες τοποθετούνται  στη σειρά μέσα στο ίδιο κελί  ροής είναι η διαγώνια ομιλία(ανταγωνισμός-cross-talking). Αυτό  είναι το αποτέλεσμα της διάχυσης του υπεροξειδίου  του υδρογόνου που παράγεται σε κάθε βιοαισθητήρα στους προς τα κάτω αισθητήρες. Δεδομένου ότι στην εφαρμογή  αυτή , ο προς τα κάτω αισθητήρας ήταν ο  αισθητήρας  άλατος γαλακτικού οξέος ερευνήθηκε η επίδραση cross-talking  σε εκείνο τον βιοαισθητήρα αρχικά με τον καθορισμό της απόκρισής σε διαλύματα    που περιέχουν  αυξανόμενες συγκεντρώσεις  γλυκόζης. Όπως παρουσιάζεται   στην εικόνα 2, για συγκεντρώσεις γλυκόζης που κυμαίνονται μεταξύ 0 και 30 mM, η τρέχουσα αύξηση στον αισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος ήταν 0,003 nA ανά mM  γλυκόζης. Λαμβάνοντας υπόψη ότι η ευαισθησία του βιοαισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος ήταν 0,27 nA/mM, απαιτήθηκε  μια υψηλότερη συγκέντρωση  γλυκόζης100 φορές  προκειμένου να παραχθεί στο  βιοαισθητήρα  αυτό ένα σήμα ίσο με αυτό που παρήχθη από μια δεδομένη  συγκέντρωση άλατος γαλακτικού οξέος . Αφ' ετέρου, το ρεύμα που καταγράφηκε στον αισθητήρα γλυκόζης όταν δοκιμάστηκε  η συσκευή με  δείγματα που περιέχουν  αυξανόμενες συγκεντρώσεις άλατος γαλακτικού οξέος , ήταν αμελητέο, όπως αναμενόταν από τη ρύθμιση βιοαισθητήρων στο κελί  ροής. Ο ελεύθερος προσδιορισμός cross-talking  των δύο αναλυτών  που επιτυγχάνονται με τη συσκευή που αναπτύσσεται είναι το αποτέλεσμα της κάλυψης των ενζυμικών μεμβρανών από ένα κορυφαίο στρώμα καταλάσεων. Αυτό το στρώμα καταναλώνει το υπεροξείδιο του  υδρογόνου που παράγεται από το ένζυμο και που δεν οξειδώνεται στο ηλεκτρόδιο PT (Jobst et Al, 1996  και  Moser et Al, 2002). Κατά συνέπεια, δεν υπάρχει καμία συσσώρευση υπεροξειδίου υδρογόνου στους  άνω αισθητήρες ώστε να μεταφερθεί  στους προς τα κάτω.  
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Εικόνα 2. Απόκριση lactate του βιοαισθητήρα σε διαλύματα  βαθμονόμησης που περιέχουν  διαφορετικά ποσά γλυκόζης. Το ποσοστό ροής του ρευστού ήταν 0,5  [image: image183.png]


λ/λ και κατευθύνθηκε από τη γλυκόζη στο  βιοαισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος.  

[image: image184.png]



Μια άλλη προσέγγιση για να υπερνικηθεί  η συμπεριφορά   cross talking ,είναι να αυξηθεί το ρευστό ποσοστό ροής έτσι   ώστε το  μη-καταναλισκόμενο  υπεροξείδιο  του υδρογόνου να  μεταφέρεται, συμβιβάζοντας, εντούτοις, την αποκατάσταση του  συστήματος (Perdomo et Al, 2000  και  Palmisano et Al, 2000). Δεν  συμβαίνει κάτι τέτοιο στο σύστημά μας, δεδομένου ότι η πλήρης κατανάλωση του παραχθέντος υπεροξειδίου    του υδρογόνου κάνει  ανεξάρτητη την απόκριση  των βιοαισθητήρων ανάλογα με  το  ρυθμό ροής και επιτρέπει τη χρήση  πολύ χαμηλών ποσοστών ροής ( Εικόνα 3 Α) Βασισμένοι  σε αυτό, καθορίσαμε τους όρους για  πλήρη αποκατάσταση των αναλυτών από το δείγμα με τη σύγκριση της απόκρισης  των βιοαισθητήρων όταν το δείγμα εισήχθη άμεσα επάνω στο κανάλι ροής ,με το  αποκτηθέν, όταν χρησιμοποιήθηκε ο ανιχνευτής  διάλυσης για τη δειγματοληψία. Η δειγματοληψία από ανιχνευτές   microdialysis επιτυγχάνεται μέσω της εξισορρόπησης των ουσιών  μικρού  βάρους μεταξύ του ρευστού  και του δείγματος. Όταν αυτοί οι ανιχνευτές   χρησιμοποιούνται υπό  συνθήκες συνεχούς  ροής, το ισοζύγιο επηρεάζεται πολύ από το ποσοστό ροής του ρευστού . Όπως παρουσιάζεται  στην εικόνα 3 β, μειώνοντας το ρυθμό  ροής του ρευστού έγχυσης  το ρεύμα που παράγεται  στα ηλεκτρόδια αυξάνεται και  επιτυγχάνονται  μέγιστες τιμές  για τ ποσοστά ροής ίσα  ή χαμηλότερα από 0,2  [image: image185.png]


λ/λεπτό Δεδομένου ότι η μείωση σήματος  που παρατηρήθηκε με την αύξηση του ρυθμού  ροής του ρευστού , ήταν το αποτέλεσμα  ελλιπούς αποκατάστασης των αναλυτών  στον  ανιχνευτή   δειγματοληψίας, πρέπει να χρησιμοποιηθούν ρυθμοί ροής ίσοι  ή χαμηλότεροι από 0,2  [image: image186.png]


λ/λεπτό εάν είναι επιθυμητή  μια αποκατάσταση κοντά στο  100% των αναλυτών. Η λειτουργία της συσκευής υπό τους όρους που επιτρέπουν την πλήρη αποκατάσταση των καθορισμένων ουσιών θα ήταν ευεργετική για το χρήστη δεδομένου ότι η συγκέντρωση κάθε ουσίας θα μπορούσε  να υπολογιστεί άμεσα από τις τρέχουσες τιμές.  
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Εικόνα  3. επίδραση  του ποσοστού ροής στην ευαισθησία της γλυκόζης ([image: image189.png]


) και lactate του βιοαισθητήρα ([image: image190.png]


), όταν τροφοδοτήθηκε  άμεσα το δείγμα στο κανάλι ροής των  βιοαισθητήρων   (A) και όταν χρησιμοποιήθηκε probe  microdialysis για τη δειγματοληψία (B). Το δείγμα περιείχε 5mM  γλυκόζη  και 2,5mM lactate . Κάθε σημείο είναι η μέση αξία τριών μετρήσεων .
Εντούτοις, το ποσοστό ροής του ρευστού έγχυσης  έχει επιπτώσεις σε ένα άλλο χαρακτηριστικό της συσκευής που είναι σημαντικής σπουδαιότητας για on-line  μετρήσεις `ο χρόνος  απόκρισης. Επομένως, καταγράφηκε σε διαφορετικά ποσοστά ροής η μετάβαση σημάτων όταν άλλαξε το δείγμα από διάλυμα που περιέχει 5 mM  γλυκόζη και 2,5mM άλας γαλακτικού οξέος  σε  διάλυμα που περιέχει 10mM η γλυκόζη  και 5mM άλας γαλακτικού οξέος , και αντίστροφα, (Εικόνα 4). Ο χρόνος απόκρισης καθορίστηκε ως ο χρόνος που αντιστοιχεί στην αλλαγή σημάτων από  το 10 στο  90% της τιμής σταθερής  κατάστασής αφότου αλλάζει το δείγμα  από χαμηλότερη σε υψηλότερη συγκέντρωση ουσιών ενδιαφέροντος . Για  ποσοστά ροής 1,0   ,    0,5 και   0,2  [image: image191.png]


λ/λεπτό , οι χρόνοι απόκρισης και των δύο βιοαισθητήρων ήταν 1,7   ,  2,4 και    3,1  λ., αντίστοιχα. Ένα άλλο ποσοτικό μέτρο απόκρισης  της συσκευής είναι ο ονομαζόμενος  χρόνος υστέρησης, ο οποίος είναι ο χρόνος που απαιτείται ώστε το σήμα  να φθάσει στο 50% της τιμής σταθερής  κατάστασής του μετά από την αλλαγή δειγμάτων. Καθορίστηκαν  οι χρόνοι  υστέρησης βιοαισθητήρων γλυκόζης 1,5,      2,1 και    3,0 λ. χρησιμοποιώντας  ποσοστά ροής 1,0, 0,5 και 0,2  [image: image192.png]


λ/λ, αντίστοιχα, ενώ για το  βιοαισθητήρα άλατος γαλακτικού οξέος  οι χρόνοι καθυστέρησης που καθορίστηκαν (1,6,       2,2 και 3,2 λ.) ήταν ελαφρώς υψηλότεροι έναντι εκείνων που καθορίστηκαν για το βιοαισθητήρα γλυκόζης. Η διαφορά στους χρόνους καθυστέρησης  μεταξύ των δύο βιοαισθητήρων, σχετίζεται  με τον όγκο ~50 nl(ή 0,05  [image: image193.png]


λ) που διαφέρει  ο  βιοαισθητήρας άλατος γαλακτικού οξέος  από αυτόν  της γλυκόζης στο κελί ροής. Πρέπει να τονισθεί  ότι ο χρόνος που καθορίστηκε εδώ ως  χρόνος καθυστέρησης  ήταν ο συνδυασμός διάφορων παραγόντων, όπως ο χρόνος που απαιτήθηκε για την πλήρωση όλων των fluidic συνδέσεων (περίπου 130 NL), για την κάλυψη της συγκεκριμένης περιοχής βιοαισθητήρων στο κελί ροής, και για τη διάχυση των ουσιών στις ενζυμικές μεμβράνες. Όταν ο βιοαισθητήρας τροφοδοτήθηκε άμεσα   με διάλυμα δοκιμής , ο  χρόνος  καθυστέρησης  του ήταν ο μισός  σε σύγκριση  με τον χρόνο καθυστέρησης της συσκευής που αναπτύχθηκε. Λαμβάνοντας υπόψη το χρόνο απόκρισης και την αποκατάσταση που επιτεύχθηκε σε διαφορετικούς  ρυθμούς  ροής, επιλέχτηκε ποσοστό ροής 0,5  [image: image194.png]


λ/λ για τον περαιτέρω πειραματισμό δεδομένου ότι παρείχε και τον ικανοποιητικό χρόνο απόκρισης και σχεδόν  πλήρη αποκατάσταση (95%) της γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος στο δείγμα.  
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Εικόνα 4.  επίδραση  του ρευστού ποσοστού ροής έγχυσης  στη μετάβαση σημάτων. Τις συγκεντρώσεις της γλυκόζης και lactate στο δείγμα αλλάξαμε από 5 και 2,5 mM σε 10 και 5 mM, αντίστοιχα, και αντίστροφα.  

Χρησιμοποιώντας το τελικά επιλεγμένο ποσοστό ροής έγχυσης ρευστού , παραλήφθηκαν  οι καμπύλες βαθμονόμησης και για τους δύο αναλύτες  . Οι συγκεντρώσεις των διαλυμάτων βαθμονόμησης  κάλυψαν ολόκληρη τη σειρά των κλινικά σχετικών συγκεντρώσεων γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος στο αίμα και σε άλλα βιολογικά ρευστά. Όπως παρουσιάζεται στην εικόνα  5, για τη γλυκόζη, λήφθηκε  γραμμική απόκριση  για  συγκεντρώσεις που κυμαίνονται μεταξύ 0 και 30 mM με έναν συντελεστή συσχετισμού 0.9991 και ευαισθησία (που υπολογίζεται από την κλίση του γραμμικού μέρους της καμπύλης βαθμονόμησης) 0.36±0.03 nA/mM (μέση τιμή  ±S. D.), ενώ για το άλας γαλακτικού οξέος , η γραμμική απόκριση  λήφθηκε για  συγκεντρώσεις που κυμαίνονται μεταξύ 0 και 15 mM με συντελεστή συσχετισμού 0,998 και  ευαισθησία 0.27±0.02 nA/mM (μέση τιμή ±S. Δ.). Τα εκτεταμένα γραμμικά εύρη απόκρισης   συγκέντρωσης που επιτεύχθηκαν με το βιοαισθητήρα που χρησιμοποιήθηκε στην επεξεργασία της συσκευής  οφείλονταν στην παρουσία της περιοριστικής στη διάχυση,  μεμβράνης πάνω από την ενζυμική μεμβράνη. Αυτή η μεμβράνη μειώνει αρκετά την κατανάλωση αναλύτη  δειγμάτων και επιπλέον ενεργεί ως εμπόδιο που προστατεύει  την αδρανοποίηση ενζυμικών μεμβρανών από τις ουσίες υψηλού μοριακού βάρους, όπως οι πρωτεΐνες, όταν χρησιμοποιήθηκε ο βιοαισθητήρας χωρίς τον ανιχνευτή  microdialysis.  
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Εικόνα  5.  καμπύλες βαθμονόμησης για τη γλυκόζη ([image: image199.png]


) και lactate ([image: image200.png]


) που λαμβάνεται με τη συσκευή που αναπτύσσεται  εδώ χρησιμοποιώντας ένα ποσοστό ροής του ρευστού  0,5  [image: image201.png]


λ/ λεπτό. Κάθε σημείο είναι η μέση αξία τριών μετρήσεων. Εξίσωση γραμμικής παρεμβολής (α) για τη γλυκόζη:  Υ = 0,36 * Χ + 0,03, συντελεστής   ρ 2 = 0.9991, και (β) για lactate:  Υ = 0,27 * Χ + 0,02, συντελεστής R2=0.998. 

Αυτή η μεμβράνη, εντούτοις, δεν μπορεί να ελαχιστοποιήσει τη διάχυση των ουσιών  μικρού μοριακού βάρους στην επιφάνεια των ηλεκτροδίων . Επομένως, μια μεμβράνη που δημιουργήθηκε από το electropolymerization του 1,3-phenylenediamine κατατέθηκε πάνω από τα ηλεκτρόδια λευκόχρυσου προκειμένου να κατασταλούν η διάχυση και η οξείδωση στα ηλεκτρόδια των ,ηλεκτροενεργών ουσιών εκτός από το υπεροξείδιο  του υδρογόνου. Οι ουσίες που εξετάστηκαν ως πιθανές παρεμβάσεις ήταν: ασκορβικό οξύ, 2- acetamidophenol, 2.4-διυδροξυβενζοϊκό οξύ (μεταβολίτης του acetosalicylic οξέος) και ουρικό οξύ. Τα διαλύματα που   περιέχουν  αυξανόμενες συγκεντρώσεις των εν λόγω ουσιών προετοιμάστηκαν και χρησιμοποιήθηκαν ως δείγματα. Διαπιστώθηκε ότι, το ασκορβικό οξύ και το 2- acetamidophenol σε συγκεντρώσεις μέχρι 0,2 mM, το 2.4-διυδροξυβενζοϊκό οξύ σε συγκέντρωση μέχρι 2 mM, και το ουρικό οξύ σε  συγκέντρωση μέχρι 0,5 mM δεν παρεμπόδισαν τις αναγνώσεις των  βιοαισθητήρων. Η προσθήκη των τεσσάρων παρεμβαλουσών  ουσιών σε αυτές τις συγκεντρώσεις σε ένα δείγμα που περιέχει 5 mM γλυκόζη και 2,5mM lactate  αύξησε το ρεύμα των βιοαισθητήρων κατά περίπου 5% έναντι των τρεχουσών τιμών που καθορίστηκαν κατά την απουσία αυτών των ουσιών. Υψηλότερες συγκεντρώσεις των παρεμβαίνοντων  ουσιών  θα ,μπορούσαν να προκαλέσουν μικρή αύξηση του σήματος, αυτές οι συγκεντρώσεις, εντούτοις, είναι απίθανο να αντιμετωπιστούν σε βιολογικά δείγματα (Palmisano et Al, 1995). Όταν κάθε ένα  από τα διαλύματα τέτοιων ουσιών  χρησιμοποιήθηκε ταυτόχρονα με το δείγμα και ρευστά έγχυσης, λήφθηκαν  παρόμοια αποτελέσματα στην απόκριση των  βιοαισθητήρων, δείχνοντας ότι η έλλειψη παρέμβασης δεν οφειλόταν στη μεσολάβηση του ανιχνευτή microdialysis.  

Ένα πρόβλημα που αντιμετωπίζεται συχνά όταν χρησιμοποιήθηκαν οι μεμβράνες microdialysis για τη δειγματοληψία στα βιολογικά ή άλλα –πλούσια σε πρωτεΐνες - μέσα είναι η βαθμιαία μείωση της αποδοτικότητας δειγματοληψίας λόγω της παρεμπόδισης των πόρων μεμβρανών που προκαλούνται από την πρωτεϊνική προσκόλληση (Wisniewski et Al, 2000). Επομένως, η συσκευή εξετάστηκε υπό  όρους συνεχούς πειράματος  για 12 ώρες  χρησιμοποιώντας ως δείγμα  ρυθμιστικό   διάλυμα 5 mM γλυκόζης–2,5 mM άλατος γαλακτικού οξέος  , καθώς επίσης και, αδιάλυτο κανονικό ορό αλόγων. Όπως παρουσιάζεται  στην εικόνα  6, η απόκριση  της συσκευής ήταν εξαιρετικά σταθερή και στο διάλυμα και στον ορό , που δείχνει ότι δεν υπήρξε κανένα μπλοκάρισμα  του ανιχνευτή   microdialysis από τα συστατικά του ορού .Η μικρή κλίση των αναγνώσεων βιοαισθητήρων κατά τη διάρκεια του χρόνου μπορεί να αποδοθεί στην αλλαγή θερμοκρασίας, δεδομένου ότι και η ευαισθησία βιοαισθητήρων και η αποδοτικότητα δειγματοληψίας microdialysis επηρεάστηκαν από τις αλλαγές θερμοκρασίας. Εντούτοις, αυτή η επίδραση είναι πιθανό να παρατηρηθεί περισσότερο σε  ακραίες αλλαγές θερμοκρασίας (Dempsey et Al, 1997b) από εκείνες που καταγράφονται σε θερμοκρασία δωματίου  όπου εκτελέσθηκαν οι μετρήσεις (18±2 °C) ή εκείνες που αντιμετωπίζονται κατά τη διάρκεια της εφαρμογής  σε ζώντα οργανισμό. Η σταθερότητα της απόκρισης  συστημάτων για μεγάλες περιόδους συνεχούς λειτουργίας θα διευκόλυνε τη -σε ζώντα οργανισμό-εφαρμογή της ,δεδομένου ότι η δεν απαιτείται επανα-βαθμονόμηση. 
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Σχέδιο συνεχές τρέξιμο 6. συνεχής απόκριση της συσκευής για 12 ώρες με:  (A) ένα δείγμα που περιέχει 5mM  γλυκόζη  και2,5 mM lactate  και (B) κανονικό ορό αλόγων. Το ποσοστό ροής του ρευστού  ήταν 0,5  [image: image204.png]


λ/λεπτό  

Ο χρόνος για την εξισορρόπηση της αρχικά ξηράς συσκευής καθορίστηκε επίσης ως ο χρόνος που απαιτείται ώστε τα σήματα και από τους δύο βιοαισθητήρες  να φθάσουν  στις σταθερές τιμές τους κατά τη διάρκεια της πρώτης λειτουργίας τους. Και για τους δύο βιοαισθητήρες και με χρησιμοποίηση δειγμάτων ρύθμισης  ή ορών ο χρόνος ισορρόπησης, συχνά επίσης ονομάστηκε  ενυδάτωση  ή wet-up χρόνος ,και διήρκησε  μέχρι 5 –6 λ.. Αυτό σημαίνει ότι αξιόπιστες  τιμές συγκέντρωσης λαμβάνονται  10 λεπτά μετά από τη θέση σε λειτουργία του  συστήματος ( μια καινούρια  και ξηρά συσκευή). Επίσης εξετάζεται το lag –time  ,ο χρόνος πλήρωσης σε αυτή την διάρκεια των 10 λεπτών.

4. Συμπέρασμα και προοπτική 

Έχει παρουσιαστεί   ο  ταυτόχρονος  χωρίς  cross-talk,προσδιορισμός της γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  χρησιμοποιώντας  ένα πρόσφατα αναπτυγμένο microdevice για  συνεχή δειγματοληψία και on-line  έλεγχο των αναλυτών. Οι σύντομοι χρόνοι ισορρόπησης και απόκρισης είναι τα κύρια πλεονεκτήματα της συσκευής που παρουσιάζεται εδώ επί  άλλων συστημάτων για τον συνεχή  έλεγχο   καταλοίπου που συνδυάζουν τους βιοαισθητήρες με τους εμπορικά διαθέσιμους ανιχνευτές  microdialysis (Vering et Al, 1998  και  Perdomo et Al, 2000). Αυτή η μείωση του χρόνου απόκρισης επιτεύχθηκε χωρίς συμβιβασμό της αποκατάστασης του ανιχνευτή  δειγματοληψίας ή της γραμμικής  απόκρισης  συγκέντρωσης  των βιοαισθητήρων. Όλα αυτά τα χαρακτηριστικά γνωρίσματα ευνοούν τη χρήση της συσκευής για τον on-line προσδιορισμό γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος , ειδικά στους τομείς που χρειάζονται γρήγοροι και αξιόπιστοι προσδιορισμοί αυτών των αναλυτών  και είναι μεγίστης  σπουδαιότητας (μονάδες εντατικής παρακολούθησης  και επίσης εφαρμογές βιοτεχνολογίας).Αν και η συσκευή απέδωσε εξαίσια in vitro πρέπει να αντιμετωπιστούν  διάφορα ζητήματα πριν από τη σε ζώντα οργανισμό ,εφαρμογή  του. Καταρχάς , πρέπει να εξεταστεί  η βιοσυμβατότητα  των υλικών που χρησιμοποιούνται στην κατασκευή του  . Από τα χρησιμοποιούμενα υλικά αυτήν την περίοδο,  ο ανιχνευτής  διάλυσης που λαμβάνεται από μια  μονάδα τεχνητών νεφρών είναι απολύτως βιοσυμβατός άλλα συστατικά, εντούτοις, όπως το PCB και ο ξηρός αντιστάτης ίσως  να μην είναι πλήρως βιοσυμβατά. Τα εναλλακτικά υλικά για αυτά τα τμήματα συσκευών είναι αυτήν την περίοδο υπό αξιολόγηση. Για την εφαρμογή στους ανθρώπους πρέπει να καθοριστεί  μια κατάλληλη διαδικασία αποστείρωσης επίσης. Αυτό θα μπορούσε να αποδειχτεί  ένας πολύ  μεγάλος  στόχος δεδομένου ότι τα διαφορετικά υλικά που χρησιμοποιούνται στην κατασκευή συσκευών δεν έχουν την ίδια ανοχή προς τις διαφορετικές μεθόδους αποστείρωσης. Αν και η μικρογράφηση και η ολοκλήρωση αυτής της συσκευής παρείχαν  ένα εργαλείο , σε  πολύ σύντομο χρόνο καθυστέρησης μέτρησης, μια επακόλουθη ολοκλήρωση  του μηχανήματος θα επέτρεπε  να έχει ακόμη περισσότερο μειωμένο εσωτερικό όγκο, επομένως, επιτρέποντας τη μείωση του ποσοστού ροής και της περιοχής επιφάνειας μεμβρανών διάλυσης χωρίς μείωση  της απόδοσης των  συσκευών. Ο μόνος περιορισμός στη μικρογράφηση, είναι η αρχή της βέλτιστης   κατανάλωσης του αναλύτη  κατά προσέγγιση  κοντά στο 1  [image: image205.png]


l/h  ρυθμό  ροής .

Αισθητήρες συγκράτησης για τον προσδιορισμό  [image: image206.png]


- lactate και γλυκόζης
Περίληψη 

Αυτό το κεφάλαιο  εκθέτει μερικά νέα αποτελέσματα για  αισθητήρες συγκράτησης πυριτίου βασισμένους σε κάποιο  ένζυμο. Για πρώτη φορά παρουσιάζεται  ένας αισθητήρας   [image: image207.png]


- άλατος γαλακτικού οξέος   με  τεχνολογία συγκράτησης. Μέσω της βελτιστοποίησης του συστήματος ,η σταθερότητα του αισθητήρα  άλατος γαλακτικού οξέος ενισχύθηκε και επιτεύχθηκε  γραμμική απόκριση  πάνω από 10 mM. Ο αισθητήρας γλυκόζης έχει βελτιστοποιηθεί επίσης για  μεγάλο γραμμικό  εύρος  μέτρησης που υπερβαίνει  τα 30 mM. Παρουσιάζεται ένα δι-ενζυμικό τσιπ με  στοιχεία αισθητήρων γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  που ενσωματώθηκαν σε ένα τσιπ πυριτίου. Η συμπεριφορά  απόκρισης  του δι-ενζυμικού τσιπ ήταν πολύ παρόμοια με την  συμπεριφορά  του   μονο-ενζυμικού  τσιπ. Κανένα αποτέλεσμα cross-talking δεν θα μπορούσε να παρατηρηθεί. Περιγράφεται μια διαδικασία επεξεργασίας για  μαζική παραγωγή.  
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1. Εισαγωγή 

Πολλές έννοιες στη μικρογράφηση μετατροπέων στηρίζονται στις επίπεδες τεχνολογίες πυριτίου. Αλλά μπορούν να επιτευχθούν   νέες και συμφέρουσες ιδιότητες από το συνυπολογισμό της τρίτης διάστασης wafer(Cammann et Al, 1994   και  Conrath et Al, 1997).  

Στις επίπεδες τεχνολογίες πυριτίου τα υλικά μεμβρανών και τα ένζυμα είναι ενσωματωμένα ως λεπτά στρώματα πάνω από τους επίπεδους μετατροπείς (Pfeiffer et al., 1997; Frebel et al., 1997; Urban et al., 1994 και  Ito et Al, 1996). Αντίθετα ο μετατροπέας συγκράτησης πυριτίου είναι εξοπλισμένος με  ειδικά προσαρμοσμένες κοιλότητες για τις μεμβράνες και τα βιολογικά συστατικά (Knoll, 1991 Steinkuhl et Al, 1994   και  Steinkuhl et Al, 199γ). Μόλις τοποθετηθεί σε κάψουλα  το τσιπ ,τα ενεργά συστατικά δένονται ακίνδυνα μέσα στο τσιπ πυριτίου.  

Εδώ παρουσιάζεται μια βελτιστοποιημένη διαδικασία επεξεργασίας για τους αισθητήρες συγκράτησης. Είναι ένα πλήρως συμβατό σύστημα μαζικής παραγωγής. Η διαδικασία επεξεργασίας μετατροπέων καθώς επίσης και η διαδικασία απόθεσης για τη μεμβράνη και τα ενζυμικά υλικά μπορούν να εκτελεσθούν σε ένα επίπεδο wafer. Είναι επίσης δυνατό να κατασκευαστούν οι αισθητήρες με τα διαφορετικά ένζυμα σε ένα  wafer.Επιπλέον η επεξεργασία των αισθητήρων πολλών αναλυτών  με  διαφορετικές ενζυμικές μήτρες μπορεί να εκτελεσθεί χωρίς πρόσθετα βήματα διαδικασίας. Σαν μεγάλο πλεονέκτημα οι αισθητήρες συγκράτησης είναι ιδανικά ταιριαγμένοι για  ολοκλήρωση στα μικρογραφημένα συστήματα ανάλυσης (Steinkuhl et Al, 1996b). Οι διαδικασίες ενθυλάκωσης απλοποιούνται πάρα πολύ. Επομένως οι αισθητήρες είναι μάλλον φτηνοί.  

Τα τελευταία  χρόνια οι αισθητήρες συγκράτησης έχουν εφαρμοστεί σε πολλούς αναλύτες στους οποίους  το  μεγαλύτερο μέρος της εργασίας έχει γίνει στην ανίχνευση γλυκόζης (Steinkuhl et Al, 1994 Steinkuhl et Al, 199γ  και  Steinkuhl et Al, 1996b). Εκτός από τη γλυκόζη  το άλας γαλακτικού οξέος είναι μια άλλη σημαντική παράμετρος για τις ιατρικές εφαρμογές. Διάφοροι αισθητήρες άλατος γαλακτικού οξέος βασισμένοι στην οξειδάση άλατος γαλακτικού οξέος  αέχουν περιγραφεί (Mascini et al., 1987; Palleschi and Turner, 1990; Hajizadeh et al., 1991; Urban et al., 1994; Schalkhammer et al., 1994; Marzouk et al., 1997 and Pfeiffer et al., 1997).  Σε αυτό το  κεφάλαιο κάνουμε μία ανάλυση  σχετικά με την επεξεργασία ενός δι-ενζυμικού αισθητήρα με  τεχνολογία συγκράτησης για το συνεχή και ταυτόχρονο προσδιορισμό της γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος . Κατ' αρχάς, ο  αισθητήρας για άλας γαλακτικού οξέος και γλυκόζη είχε  βελτιστοποιηθεί  χωριστά και έπειτα  ενσωματώθηκαν σε ένα τσιπ πυριτίου. 

2. Μέθοδοι 

Η αμπερομετρική προσέγγιση  στους αισθητήρες της [image: image209.png]


- άλατος γαλακτικού οξέος και   γλυκόζης είναι βασισμένη στην ενζυματική οξείδωση των αναλυτών  με τα αντίστοιχα ένζυμα,  οξειδάση άλατος γαλακτικού οξέος  (LOD) και την οξειδάση γλυκόζης (GOD) σύμφωνα με τις αντιδράσεις:
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	[image: image211.png]glucose + 0> gluconolactone + H:0>




	(2)


Το υπεροξείδιο υδρογόνου που παράγεται σε αυτήν την αντίδραση είναι ηλεκτροχημικά  οξειδωμένο σε ένα ηλεκτρόδιο λευκόχρυσου που πολώθηκε  στα + 600 mV σε σχέση  με  το ηλεκτρόδιο  αναφοράς άργυρος/AgCl:

	
H2O2→ O2+ 2H++ 2e−
	(3)


Εάν η μαζική μεταφορά ελέγχεται από μια μεμβράνη που περιορίζει τη διάχυση αναμένεται, γραμμική σχέση μεταξύ του ρεύματος αισθητήρα και της συγκέντρωσης αναλύτη  (Scheller και Schubert, 1989).  

Η εικόνα  1  παρουσιάζει σχηματικά ένα  στοιχείο αισθητήρων συγκράτησης. Αποτελείται από μια πυραμιδοειδή  κοιλότητα που χαράζεται μέσω ενός τσιπ πυριτίου. Το τσιπ καλύπτεται με ένα διηλεκτρικό στρώμα και τα εσωτερικά  τοιχώματα της κοιλότητας είναι εξοπλισμένα με το ηλεκτρόδιο λευκόχρυσου. Η επαφή γίνεται μέσω ενός pad μετάλλoυ  στην κορυφαία πλευρά του τσιπ. Το ένζυμο είναι ακινητοποιημένο σε μια κατάλληλη μήτρα και γεμισμένο στη συγκράτηση  διαδικασία διανομής. Επιπλέον μια μεμβράνη που περιορίζει τη διάχυση  μπορεί να ενσωματωθεί πριν από την ενζυμική απόθεση. Η κορυφή του τσιπ εκτός από τις  επαφές μπορεί να καλυφθεί εντελώς με ένα  υλικό τοποθετούμενο σε κάψουλα . Αυτό είναι δυνατό δεδομένου ότι η επιφάνεια  των ενεργών αισθητήρων βρίσκεται στην άλλη πλευρά του τσιπ.. Για τα πειράματά μας έχει επιλεχτεί  μια επιφάνεια ενεργών αισθητήρων 130[image: image212.png]


mΧ130 [image: image213.png]


μ. 
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Εικόνα 1.  Σχηματική άποψη  ενός  αισθητήρα συγκράτησης πυριτίου.  
3. Πειραματικό μέρος 

3.1. Επεξεργασία τσιπ 

Τα τσιπ αισθητήρων έγιναν με  διπλής —πλευρας στίλβωση  (100) —, 3 ίντσων,  σε wafers p-τύπου  με  πάχος380[image: image215.png]


 μ. Η οξείδωση εκτελέσθηκε σε υγρό οξυγόνο στους  1050°C για να πάρουμε  ένα παχύ στρώμα οξειδίων 1,4[image: image216.png]


 m. Τα τετραγωνικά παράθυρα διαμορφώθηκαν φωτο-λιθογραφικά  στο οξείδιο για να καθορίσουν τα μεγάλα ανοίγματα των containments στη μπροστινή πλευρά της wafer. Οι  containments χαράχτηκαν έπειτα σε μια ανισότροπη διαδικασία χαρακτικής χρησιμοποιώντας διάλυμα  KOH 20% σε 80°C. Το οξείδιο αφαιρέθηκε και έπειτα  δημιουργήθηκε και νέο παχύ στρώμα οξειδίων 1,0 [image: image217.png]


μ  —που ενεργεί όπως  το διηλεκτρικό —. Τα ηλεκτρόδια λευκόχρυσου διαμορφώθηκαν έπειτα σε μια διαδικασία χρησιμοποιώντας ένα στρώμα αλουμινίου ως βάση. The new developed electrospray resist lift-off coating technique was used to get a uniform resist film over the three-dimensionally structured surface. Τα τσιπ  έπειτα χωρίστηκαν . Η επεξεργασία τσιπ περιγράφεται λεπτομερέστερα  απόSteinkuhl et Al (1994).  

3.2. Ενζυμική ακινητοποίηση και απόθεση μεμβρανών 

 Το PVA - SbQ χρησιμοποιήθηκε για την ενζυμική ακινητοποίηση (Renneberg et Al, 1988 Rouillon et Al, 1994  και  Steinkuhl et Al, 1996b).  Το PVA - SbQ είναι ένα polyvinylalcohol φέρον ένα υπόλειμμα styrylpyridinium (SbQ) ως φωτοευαίσθητη ομάδα (Ichimura και watanabe, 1980). Η διασύνδεση του πολυμερούς σώματος λειτουργεί κάτω από  UV ακτινοβολία από το cyclodimerization των ομάδων styrylpyridinium . Το PVA - SbQ είναι εμπορικά διαθέσιμο ως διάλυμα ύδατος σε διαφορετικούς βαθμούς (Toyo Gosei Kogyo Co., , Τόκιο, Ιαπωνία). Χρησιμοποιήθηκε προϊόν PVA - SbQ/SSP-H- 13 (βαθμός πολυμερισμού 1700, βαθμός saponification 88, SbQ περιεχόμενο 1,26 mol%, στερεό περιεχόμενο 13,5 wt%).  

Οι αισθητήρες αποθηκεύτηκαν στο ρυθμιστικό διάλυμμα σε 4°C έως ότου χρησιμοποιήθηκαν.  

4. Μετρήσεις

Οι μετρήσεις εκτελέσθηκαν σε μια διάταξη  δύο-ηλεκτροδίων με  ηλεκτρόδιο  συμβατικής αναφοράς αργύρου /AgCl. Μια τάση 600 mV εφαρμόστηκε μεταξύ του  ηλεκτροδίου λευκόχρυσου και του ηλεκτροδίου αναφοράς. Η ανίχνευση  ρεύματος και η παραγωγή τάσης εκτελέσθηκαν με ένα ειδικά σχεδιασμένο και μικρογραφημένο ηλεκτρονικό κύκλωμα. Οι μετρήσεις ελέγχθηκαν από έναν υπολογιστή.  

Πριν από τις διαδικασίες βαθμονόμησης οι αισθητήρες πολώθηκαν για περίπου 20 λ.. Το ρεύμα ήταν έπειτα σημαντικά κάτω από 1 nA.  

Οι μετρήσεις εκτελέσθηκαν σε ένα ελεγχόμενης  θερμοκρασίας ρυθμιστικό διάλυμα φωσφορικού άλατος (pH 7.0). Το ρυθμιστικό διάλυμα προετοιμάστηκε με την διάλυση  8,1 gr NaCl και διαφορετικών ποσών KH 2 PO 4 / Κ 2HPO 4       σε  1 λίτρο  ιονισμένου ύδατος προκειμένου να ληφθούν τέσσερις διαφορετικές συγκεντρώσεις  φωσφορικού άλατος (0 ..6 ..30, και 60 mM).  

Χρησιμοποιήθηκαν τυποποιημένα διαλύματα   [image: image218.png]


- [image: image219.png]


- της γλυκόζης και του Li - [image: image220.png]


- lactate. Η θερμοκρασία κατά τη διάρκεια των μετρήσεων ήταν 20°C για  το άλας γαλακτικού οξέος και 30°C για τη γλυκόζη και επίσης 20°C για την ταυτόχρονη  μέτρηση άλατος γαλακτικού οξέος -γλυκόζης. 

5. Αποτελέσματα 

5.1. Βελτιστοποίηση του αισθητήρα γλυκόζης με  τεχνολογία συγκράτησης
 Η εικόνα  2  παρουσιάζει  τη συμπεριφορά απόκρισης  ενός αισθητήρα γλυκόζης για  συγκέντρωση 0 έως 70 mM. Ο αισθητήρας εξοπλίστηκε με μια  μεμβράνη  που περιορίζει τη διάχυση για να πάρουμε   μεγάλο γραμμικό εύρος. Η καμπύλη βαθμονόμησης συμπεριλαμβάνεται επίσης  στην   εικόνα  2. Αποτελείται από δύο γραμμικές περιοχές: Η πρώτη καλύπτει το διάστημα συγκέντρωσης από 0 mM εώς  περίπου 30 mM και το δεύτερο από 30 mM εώς   70 mM. Στις χαμηλές συγκεντρώσεις η πρόσβαση του αναλύτη  στην ενζυμική μεμβράνη ελέγχεται από τη διάχυση που εξαρτάται από τη μεμβράνη. Κατά συνέπεια, επιτυγχάνεται  μεγάλο γραμμικό εύρος  από  0 mM σε 30 mM. Στις υψηλότερες συγκεντρώσεις η κατανάλωση αναλύτη  στο πιο ακραίο στρώμα της ενζυμικής μεμβράνης ελέγχεται όλο και περισσότερο από τις κινητικές ενζυμικής αντίδρασης και  παρατηρείται  μια μείωση της ευαισθησίας του αισθητήρα. Συνήθως, στην περίπτωση λεπτών ενζυμικών στρωμάτων η ευαισθησία μειώνεται βαθμιαία με την αυξανόμενη συγκέντρωση αναλύτη  που οδηγεί σε μια μη γραμμική συμπεριφορά του αισθητήρα σε μεγάλο εύρος  συγκέντρωσης. Αφ' ετέρου ο αισθητήρας συγκράτησης παρουσιάζει αρκετά απότομη αλλαγή ευαισθησίας κοντά στα 30 mM που ακολουθείται από ένα διάστημα συγκέντρωσης με μια σχεδόν σταθερή ευαισθησία μέχρι περίπου 70 mM. Αυτή η συμφέρουσα συμπεριφορά πρέπει να αφορά πολύ την εξαιρετικά διαφορετική γεωμετρία του αισθητήρα συγκράτησης σε  σύγκριση με τους επίπεδους αισθητήρες. Ένα κατάλληλο μαθηματικό πρότυπο του αισθητήρα συγκράτησης δεν έχει αναπτυχθεί ακόμα. Θα μπορούσε να βοηθήσει  και να βελτιώσει περαιτέρω το σχέδιο του αισθητήρα.  
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Εικόνα 2 . Χαρακτηριστική καμπύλη   απόκρισης  και καμπύλη βαθμονόμησης ενός αισθητήρα γλυκόζης  τεχνολογίας συγκράτησης 

Το  γραμμικό εύρος από  0 mM εώς  30 mM είναι αρκετά μεγάλο για  να καλύψει τις περισσότερες συγκεντρώσεις γλυκόζης στις πρακτικές εφαρμογές. Είναι δυνατό έπειτα να εγκατασταθεί μια απλή διαδικασία βαθμονόμησης ενός-σημείου για να μειώσει εντυπωσιακά τις δαπάνες για ένα αυτόματο σύστημα ανίχνευσης γλυκόζης.  

Ένα  τέτοιο εξαιρετικά μεγάλο γραμμικό εύρος  μέτρησης  δεν απαιτείται  πάντα. Για έναν πρακτικό σκοπό το  γραμμικό εύρος   του αισθητήρα πρέπει να σχεδιαστεί για ένα δεδομένο εύρος μετρήσεων με  μέγιστη ευαισθησία. Με τους αισθητήρες micro containment είναι δυνατό να ρυθμιστεί το γραμμικό εύρος για μια  συγκεκριμένη εφαρμογή προκειμένου να αποκτηθεί η μέγιστη δυνατή ευαισθησία. Αυτό καταδεικνύεται  στην εικόνα 3  που παρουσιάζει τέσσερις καμπύλες βαθμονόμησης που ελήφθησαν  από  διαφορετικούς αισθητήρες στους οποίους τα τμήματα των  μεμβρανών προετοιμάστηκαν με διαφορετικούς τρόπους. Οι αισθητήρες A ,B, C   εξοπλίστηκαν με μεμβράνη περιορισμού της διάχυσης  αλλά με  διαφορετικούς χρόνους ακτινοβολίας διασύνδεσης  για το ΡΒΑ- SbQ. Ο χρόνος ακτινοβολίας για τον αισθητήρα Α ήταν 2 s αντίστοιχος κατά προσέγγιση σε 1 J/cm 2 της UV ενέργειας ακτινοβολίας. Η ΡΒΑ-μήτρα του αισθητήρα B αντιμετωπίσε  τη μισή ενέργεια και ένα τέταρτο εκείνης της ενέργειας για τον αισθητήρα C. Ο αισθητήρας D κατασκευάστηκε χωρίς μεμβράνη περιορισμού της διάχυσης  . Τα γραμμικά εύρη  ήταν 0 mM - 30 mM για τον αισθητήρα Α, 0 mM -10 mM για τον αισθητήρα B, 0 mM -6 mM για τον αισθητήρα C, και 0 mM - 3 mM για τον αισθητήρα D. Οι αντίστοιχες ευαισθησίες ήταν 1,7 nA/mM, 3.5 nA/mM, 5.6 nA/mM, και 12,5 nA/mM. 
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Εικόνα  3.  Βαθμονόμηση  διαφορετικών αισθητήρων γλυκόζης στην τεχνολογία συγκράτησης. Τα χαρακτηριστικά διάχυσης των μεμβρανών έχουν ρυθμιστεί στη διαδικασία επεξεργασίας για να επιτύχουν έναν καλά καθορισμένο συνδυασμό του  γραμμικού εύρους  και της ευαισθησίας. 

Δεδομένου ότι ο χρόνος απόκρισης του αισθητήρα εξαρτάται από το βαθμό πολυμερισμού της ενζυμικής μήτρας και από την παρουσία και τα χαρακτηριστικά της μεμβράνης  που περιορίζει τη διάχυση αναμένονται διαφορετικοί χρόνοι απόκρισης. Πράγματι, οι χρόνοι  τ90   βρέθηκε  να κυμαίνονται  από 32 s (αισθητήρας D) σε 52 s (αισθητήρας Α) και ο τ95  από 45 s σε 94 s, αντίστοιχα. Καθορίστηκαν με την αλλαγή της συγκέντρωσης από 2 mM σε 3 mM. Τα χαρακτηριστικά αισθητήρων συνοψίζονται στον Πίνακα 1.  
Πίνακας 1.
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Για να επιτευχθεί ακόμα  υψηλότερη ευαισθησία είναι δυνατό να αυξηθεί η ενεργός περιοχή του αισθητήρα, δηλ. το μέγεθος του μικρού ανοίγματος της συγκράτησης. Έχει καταδειχθεί ότι η ευαισθησία αυξάνεται κατά προσέγγιση με την τετραγωνική ρίζα της  ενεργού περιοχής   του αισθητήρα (Steinkuhl et Al, 199γ).  

5.2.  [image: image224.png]


- lactate αισθητήρας με  τεχνολογία συγκράτησης 

Στην περίπτωση της γλυκόζης όλες οι μετρήσεις έγιναν σε ένα ρυθμιστικό διάλυμα φωσφορικού άλατος 6mM που αποδείχθηκε αρκετά ισχυρό για  να σταθεροποιήσει τη δραστηριότητα GOD ακόμη και σε υψηλές συγκεντρώσεις γλυκόζης. Αφ' ετέρου ο lactate αισθητήρας παρουσίασε σημαντική μείωση στην ευαισθησία στις μάλλον χαμηλές lactate συγκεντρώσεις επάνω από 2 mM που  αναμέναμε, λόγω   της ελεγχόμενης περιοχής διάχυσης. Μια μείωση στην ενζυμική δραστηριότητα με αυξανόμενες lactate συγκεντρώσεις θα μπορούσε να είναι μια πιθανή εξήγηση για τη μη γραμμικότητα. Η οξείδωση του υπεροξειδίου του  υδρογόνου στο ηλεκτρόδιο λευκόχρυσου παράγει δύο πρωτόνια ανά  μόριο άλατος γαλακτικού οξέος . Χρησιμοποιώντας  χαμηλές συγκεντρώσεις buffer η παραγωγή των πρωτονίων μπορεί σημαντικά να μετατοπίσει το pH μέσα στη συγκράτηση. Κάτω από  pH 6 αναμένεται  μια σοβαρή μείωση της δραστηριότητας ΡΒΑ-ακινητοποιημένου LOD (Hajizadeh et Al, 1991) που οδηγεί  σε μη γραμμικότητες ακόμη και παρουσία μιας κατάλληλης μεμβράνης περιορισμού της διάχυσης. Για να λυθεί  αυτό το πρόβλημα, οι μετρήσεις έγιναν με  διαφορετικές συγκεντρώσεις ρυθμιστικού φωσφορικού άλατος που αυξάνεται  από 0 mM (καμία συγκέντρωση ) σε 60 mM. Το  γραμμικό  εύρος του lactate αισθητήρα καθορίστηκε ως συνάρτηση  της συγκέντρωσης ρυθμιστικού. Το αποτέλεσμα παρουσιάζεται στην    Εικόνα 4. Το  γραμμικό  εύρος  μέτρησης του lactate αισθητήρα αυξάνεται με τη δύναμη του ρυθμιστικού φωσφορικού άλατος. Προφανώς, μια συγκέντρωση τουλάχιστον 60 mM πρέπει να επιλεχτεί για να πάρουμε  μία σταθερή  και γραμμική απόκριση μέχρι 10 mM  [image: image225.png]


- lactate.  
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Εικόνα 4. γραμμικό εύρος ανίχνευσης  [image: image227.png]


- lactate αισθητήρα συγκράτησης ως λειτουργία της  ρυθμιστικής δύναμης   του  φωσφορικού άλατος.  

Η εικόνα  5  παρουσιάζει  τη συμπεριφορά απόκρισης του    [image: image228.png]


- lactate αισθητήρα σε ένα ρυθμιστικό διάλυμα 60mM. Ο αισθητήρας εξοπλίστηκε με μια μεμβράνη περιορισμού της διάχυσης. Η διασύνδεση της μεμβράνης περιορισμού της διάχυσης και του ενζύμου που περιέχει η μεμβράνη εκτελέσθηκε με μια UV  ακτινοβόληση περίπου 0,5 J/cm 2. Ο χρόνος απόκρισης του αισθητήρα ήταν τ90 = 31 s και τ95 = 42 s. Αυτός είναι σημαντικά μικρότερος από αυτόν για τη γλυκόζη. Σε μια  συγκέντρωση  άλατος γαλακτικού οξέος 20 mM παρατηρήθηκε  ασταθής απόκριση  με  μειωμένο σήμα κατά τη διάρκεια του χρόνου. Αυτή η αστάθεια υποτίθεται ότι προέκυψε πάλι από  μείωση στην ενζυμική δραστηριότητα ως αποτέλεσμα  μετατόπισης του  pH στη συγκράτηση ή από την παρεμπόδιση του ενζύμου από pyruvate που παράχθηκε  στην καταλυτική διαδικασία. Μια πιο λεπτομερής ανάλυση με  διαφορετικά ποσά του LOD είναι υπό εξέλιξη. Η αλλαγή της ενζυμικής δραστηριότητας είναι αντιστρέψιμη. Όταν τη  συγκέντρωση άλατος γαλακτικού οξέος  χαμήλωσε, παρατηρήθηκε  σταθερή απόκριση . Η καμπύλη βαθμονόμησης για συγκέντρωση μέχρι 15 mM lactate συμπεριλαμβάνεται επίσης  στην    εικόνα  5. Παρουσιάζεται  γραμμική εξάρτηση για να συγκεντρώσεις  άλατος γαλακτικού οξέος μέχρι 10 mM. 
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Εικόνα 5.    Χαρακτηριστικά απόκρισης  και καμπύλη βαθμονόμησης του  [image: image230.png]


- lactate αισθητήρα με  τεχνολογία συγκράτησης.  

5.3 Δι-ενζυμικός αισθητήρας 

Ένα βασισμένο στο GOD -στοιχείο αισθητήρων γλυκόζης και ένα LOD [image: image231.png]


- lactate  στοιχείο αισθητήρων ενσωματώθηκε σε ένα τσιπ πυριτίου. Η μεμβράνη περιορισμού διάχυσης μαζί με τις ενζυμικές μήτρες διασυνδέθηκε με  UV ενέργεια περίπου 0,5 J/cm 2. Οι καμπύλες απόκρισης των δύο στοιχείων αισθητήρων μετρήθηκαν ταυτόχρονα σε ένα ρυθμιστικό διάλυμα 60mM phoshate.  Η εικόνα   6  παρουσιάζει καμπύλες βαθμονόμησης του  συνδυασμένου  αισθητήρα γλυκόζης/[image: image232.png]


- lactate . Πάλι ο αισθητήρας γλυκόζης παρουσιάζει μια γραμμικότητα που υπερβαίνει τα  20 mM ενώ ο  [image: image233.png]


- lactate αισθητήρας  μια γραμμικότητα  της τάξης των 10 mM. Οι ευαισθησίες ήταν 4 nA/mM για τη γλυκόζη και 10 nA/mM για  την  [image: image234.png]


- λακτάση.  
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Eικόνα   6.  Καμπύλες βαθμονόμησης για τη γλυκόζη και  [image: image236.png]


- lactate που λαμβάνονται  ταυτόχρονα με έναν δύο-ενζυμικό αισθητήρα. 

Το φαινόμενο cross-talking ερευνήθηκε επίσης. Άλας γαλακτικού οξέος  και γλυκόζη προστέθηκαν διαδοχικά προκειμένου να ελεγχθεί η απόκριση  του αισθητήρα γλυκόζης lactate και αντίστροφα. Όπως φαίνεται  στην   εικόνα  7  κανένα αποτέλεσμα cross-talking δε  θα μπορούσε να παρατηρηθεί. Αυτό είναι ένα μεγάλο πλεονέκτημα του τρισδιάστατου αισθητήρα συγκράτησης. 
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Εικόνα  7. Απόκριση του δι-ενζυμικού αισθητήρα σε διαδοχικά προστιθέμενα ποσά γλυκόζης και lactate.  

6. Συμπεράσματα 

. Ο πρώτος  στόχος ήταν να εφαρμοστεί η τεχνολογία συγκράτησης στην ανίχνευση  [image: image238.png]


- lactate προκειμένου να αποκτηθεί ένα συνδυασμένο τσιπ  αισθητήρων  γλυκόζης και  [image: image239.png]


- lactate. Ο δεύτερος στόχος ήταν να μεταφερθεί η τεχνολογία συγκράτησης σε μια συμβατή διαδικασία επεξεργασίας μαζικής παραγωγής.  
Η έννοια συγκράτησης οδήγησε στην επεξεργασία των αισθητήρων γλυκόζης και άλατος γαλακτικού οξέος  με μια καλή αναλυτική απόκριση  χρησιμοποιώντας  αρκετά βελτιωμένη τεχνολογία. Το  γραμμικό εύρος  των αισθητήρων είναι πολύ μεγάλο και η ευαισθησία μπορεί να ρυθμιστεί σύμφωνα με τις απαιτήσεις της ειδικής εφαρμογής. Επίσης η επεξεργασία των αισθητήρων multianalyte είναι συμβατό σύστημα μαζικής παραγωγής. Ένας συνδυασμένος αισθητήρας γλυκόζης/lactate έχει αναπτυχθεί χωρίς παρουσίαση αποτελεσμάτων cross-talking.  

7. Προοπτική 

Πρόσφατα, η επιτυχής ενσωμάτωση ενός αισθητήρα συγκράτησης γλυκόζης σε ένα πιό σύνθετο  τσιπ πυριτίου με ροή από μέσα του   (Steinkuhl et Al, 1996bKnoll, 1992

) καταδείχθηκε (). Η συσκευή συνδέθηκε με ένα στάδιο δειγματοληψίας microdialysis. Η πλήρης λειτουργία της συσκευής καταδείχθηκε από τις ιατρικές εφαρμογές στον ορό αίματος (Steinkuhl et Al, 1996b) και διάμεσου ιστόυ (Vering et Al, 1998). Σε ένα επόμενο βήμα ο lactate αισθητήρας θα ενσωματωθεί μαζί με τον αισθητήρα γλυκόζης. Η επεξεργασία αυτής της συσκευής υπό  όρους μαζικής παραγωγής θα ερευνηθεί. Ένας μικρογραφημένος  θερμοστάτης θα συνδεθεί με τη  συσκευή για να επιτύχει  σταθερούς όρους θερμοκρασίας. Οι μακροπρόθεσμες έρευνες πρέπει να εκτελεσθούν με αυτή  την συσκευή. Οι περαιτέρω μελέτες είναι υπό εξέλιξη προκειμένου να αποβληθούν οι παρεμβάσεις χρησιμοποιώντας  ένα στάδιο preoxidation ή ένα αντιπαρεμβατικό στρώμα που καλύπτει το ηλεκτρόδιο λευκόχρυσου. 
Σειρές βιοαισθητήρων για  ταυτόχρονη μέτρηση της γλυκόζης, lactate, glutamate, και της γλουταμίνης 

Περίληψη 

Για την ταυτόχρονη μέτρηση της γλυκόζης, άλατος γαλακτικού οξέος , της γλουταμίνης, και glutamate μια σειρά βιοαισθητήρων εφαρμόζεται σε ένα μικρό σύστημα  ροής  που δίνει έτσι ένα μικροσύστημα. Το μικροσύστημα αποτελείται από ένα τσιπ γυαλιού με την ενσωματωμένη σειρά βιοαισθητήρων και ένα κατώτατο μέρος, το οποίο περιλαμβάνει ένα χρυσό αντίθετο ηλεκτρόδιο, ένα χοντρό στρώμα σφράγισης  300[image: image240.png]


 μ, και τις ηλεκτρικές γραμμές διασύνδεσης. Η συσκευή ροής έχει έναν συνολικό εσωτερικό όγκο 2,1 ή 6  [image: image241.png]


λ όταν ενσωματώνεται και  ένας μείκτης στο τσιπ. Παρήχθησαν  βιοαισθητήρες χωρίς  crosstalking και με  υψηλή μακροπρόθεσμη σταθερότητα με την τροποποίηση των ηλεκτροχημικών μετατροπέων και τη χρησιμοποίηση των photopatternable ενζυμικών μεμβρανών. Η χρήση της κατάλληλης τεχνολογίας μικρογράφησης οδηγεί σε μαζική παρασκευή συσκευών για  in vivo και ex vivo εφαρμογές  σε ορό  αίματος και ζύμωσης. Λόγω ενός νέου glutaminase με βέλτιστη δραστηριότητα σε ουδέτερο  εύρος   pH  , θα μπορούσε να εκτελεσθεί   ταυτόχρονη  μέτρηση  γλουταμίνης μαζί με γλυκόζη, lactate, και glutamate.  

1. Εισαγωγή 

Η απαίτηση για  γρήγορες, αξιόπιστες και συνεχείς μετρήσεις  χημικών ειδών στην ιατρική, τη βιοτεχνολογία και τις περιβαλλοντικές επιστήμες έχει εξελίξει την ανάγκη για μικρές , εύκολες στο χειρισμό  και  ανέξοδες  συσκευές ανάλυσης . Στην ιατρική εφαρμογή αλλά και για τον έλεγχο μεταβολισμού των κύτταρο-καλλιεργειών η μικρή κατανάλωση δειγμάτων από το αναλυτικό σύστημα είναι ένα μεγάλο «πρέπει». Ένας τρόπος να μειωθεί ο όγκος των δειγμάτων είναι η  μικρογράφηση της συσκευής,  ενώ μια  άλλη δυνατότητα είναι η  ενσωμάτωση διάφορων αισθητήρων σε  κοινό κιτίο  μέτρησης. Είναι προφανές ότι ο συνδυασμός και των δύο στρατηγικών θα έδινε τα καλύτερα αποτελέσματα. Αφ' ετέρου μια ολοκλήρωση  μικρών βιοαισθητήρων προκαλεί τα  γνωστά προβλήματα όπως τo χημικό  cross-talking μεταξύ των παρακείμενων αμπερομετρικών βιοαισθητήρων (Suzuki  και  Palmisano).  Οι Suzuki et Al ( Το Suzuki και Akaguma, το 2000) σύγκριναν  τo χημικό  cross-talking μεταξύ των βιοαισθητήρων γλυκόζης και lactate και έδωσαν  τρεις διαφορετικούς τύπους  μεμβρανών βιο-αισθητήρων . Η πρώτη προετοιμασία βιοαισθητήρα  έγινε από τη σύνδεση γλουταραλδεϊδης , ζελατίνης και ενζύμων, η  δεύτερη από την ενζυμική παγίδευση κατά τη διάρκεια του ηλεκτροπολυμερισμού pyrolle, και η τρίτη με τη χρησιμοποίηση μιας φωτολιθογραφικής μεθόδου ΡΒΑ- SbQ.  Οι Palmisano et Al (  Palmisano et  Al, το 2000) περιγράφουν τους ενσωματωμένους βιοαισθητήρες γλυκόζης/lactate στα διπλά ηλεκτρόδια δίσκων λευκόχρυσου που τροποποιούνται από φιλμ polypyrrole   και που καλύπτονται  από  μεμβράνες  οξειδάσης γλυκόζης ή lactate  που διασυνδέεται με  γλουταραλδεϊδη. Και οι δύο συντάκτες χρησιμοποίησαν σχετικά μεγάλα εμπορικά διπλά ηλεκτρόδια  συγκρίσιμων διαστάσεων (7 χιλ. 2) και εφάρμοσαν  ενζυμικά  διαλύματα  με το χέρι. Ενώ ο Palmisano περιγράφει το σύστημά του ως ελεύθερο  cross-talking  που  οφείλεται   σε ολόκληρο το σχέδιο και στην ανάλυση εγχύσεων ροής (FIA) η μέθοδος μέτρησης, που θα απομάκρυνε το παραγόμενο Η 2 Ο 2  ο Suzuki βρίσκει με μια παρόμοια μέθοδο μέτρησης του cross talking για όλους τους διπλούς -βιοαισθητήρες.  

Ένας τρόπος να πραγματοποιηθούν τέτοιες μικρές συσκευές είναι η χρήση του ενσωματωμένων chemo και των βιοαισθητήρων που εφαρμόζονται σε ένα σύστημα ροής μικροϋπολογιστών.  

2. Πείραμα
2.1. Διαδικασία μέτρησης 

Όλες οι εργαστηριακές μετρήσεις εκτελέσθηκαν σε έναν 0,067 ρυθμιστικό παράγοντα  φωσφορικού άλατος με pH 7 με 100 mM NaCl σε ένα χαρακτηριστικό ποσοστό ροής 50  [image: image242.png]


λ/λ και σε θερμοκρασία δωματίου. Η ηλεκτροχημική μέτρηση που οργανώθηκε αποτελέστηκε από ένα  λειτουργούν  ηλεκτρόδιο ποτενσιοστάτη 4 καναλιών  SMD που  χρησιμοποιήθηκε σε «λειτουργία 3 ηλεκτροδίων » και  συνδέθηκε με  Η/Υ  για την ανάκτηση  δεδομένων  και ένα πρόγραμμα μέσω μιας κάρτας ADC. 

3. Αποτελέσματα 

3.1. Σειρά ηλεκτροδίων λεπτών ταινιών 

Οι πολύ βιοαισθητήρες για την ταυτόχρονη μέτρηση των συγκεντρώσεων  της γλυκόζης, lactate, της γλουταμίνης, και glutamate παρήχθησαν χρησιμοποιώντας την τεχνολογία λεπτών φιλμ . Μια συσκευή λεπτών φιλμ  αποτελείται από τέσσερα λειτουργούντα  ηλεκτρόδια λευκόχρυσου 0.5Χ0.5 χιλ. 2 και ένα ηλεκτρόδιο αναφοράς αργύρου/AgCl. Το υπόστρωμα των wafers  ήταν ένα φύλλο  γυαλιού 0,3 χιλ. με μέγεθος 50Χ50 χιλ. 2. Αυτό δίνει 45  συσκευές 4Χ7  χιλ.  2 σε ένα wafer. Η επιμετάλλωση Ti–Pt–Ti (100–60–100 nm) που έγινε  με τη βοήθεια της υψηλής  εξάτμισης κενού  σε ένα ποσοστό εξάτμισης 0,3 nm/s για το τιτάνιο και με 0,1 nm/s για το λευκόχρυσο, διαμορφώθηκε με μια διαδικασία εκτόξευσης και μονώθηκε με siliconnitride. Ένα παχύ ασημένιο στρώμα 5μm δημιουργήθηκε  με γαλβανισμό (1  [image: image243.png]


μ/λ.) από ένα φωτεινό ασημένιο λουτρό στα ηλεκτρόδια αναφοράς, που διασυνδέονται ηλεκτρικά στο επίπεδο του  wafer , και στη συνέχεια με γαλβανισμό χλωριώνονται σε 0,1 μ KCl. Τα λειτουργούντα  ηλεκτρόδια, που διασυνδέονται ηλεκτρικά επίσης, είναι επι πλατινωμένα με  γαλβανισμό σε ένα 2% H2PtCl6  διάλυμα και στη συνέχεια καλυμμένα με μια ημιπερατή  μεμβράνη που προκύπτει  από  ηλεκτροπολυμερισμό  από ένα διάλυμα  3 mM    1.3  diaminobenzene σε 0,1Μ ρυθμιστικό διάλυμα φωσφορικού άλατος με  pH 7. Τέλος, ως ενίσχυση διανομής, 50  [image: image244.png]


m βαθιά micropools δημιουργήθηκαν στα ηλεκτρόδια με τη βοήθεια της ελασματοποίησης και μιας ξηράς ταινίας αντίστασης  (Vacrel 8120) (Jobst et Al, 1997).  

3.2. Το μικροσύστημα 

Ο τυπωμένος πίνακας κυκλωμάτων (PCB) για τη σειρά βιοαισθητήρων λεπτών ταινιών περιλαμβάνει pads οδηγούς  για τη συσκευή λεπτών ταινιών και τη σύνδεση  στο potentiostat, ένα 5Χ1 χιλ. 2  χρυσό αντίθετο ηλεκτρόδιο, που τρυπιέται με τρυπάνι για την είσοδο και την έξοδο δειγμάτων, Όλα τα βήματα διαδικασίας έγιναν με  συμβατικό εξοπλισμό τεχνολογίας PCB.  

Συγκέντρωση της σειράς αισθητήρων λεπτών ταινιών (Εικόνα 1) με το PCB που χρησιμοποιεί  αγώγιμη συγκολλητική και  ενθυλάκωση έδωσε το βιοαναλυτικό  σύστημα ροής μικροϋπολογιστών (Εικόνα  2) με έναν συνολικό εσωτερικό όγκο 2,1 ή 6  [image: image245.png]


λ στην περίπτωση μιας ενσωματωμένης σπείρας μίξης στο τσιπ. Η διάσταση της συσκευής ήταν 5Χ1Χ0.3 χιλ. 3  (Jobst et Al, 1997).  

[image: image246.png]



Εικόνα  1. Η σειρά βιοαισθητήρων γλυκόζης, lactate,  γλουταμίνης, και glutamate. Μπορεί να φανεί το αριστερό  ηλεκτρόδιο αναφοράς άργυρος/AgCl. 

[image: image247.png]



Εικόνα  2. Τα μικροσυστήματα αποτελούνται από ένα μέρος PCB και ένα μέρος λεπτών ταινιών, τα οποία μετά από  συγκέντρωση τους  , διαμορφώνουν τη ροή μέσω του κελιού. Οι βιοαισθητήρες βρίσκονται σε ένα τσιπ γυαλιού, το αντίθετο ηλεκτρόδιο και οι τρυπημένες με τρυπάνι τρύπες για την οπή  (σ) και την έξοδο είναι στο μέρος του  PCB 

3.4. Απόδοση του μικροσυστήματος 

Ο πρώην έλεγχος  αίματος  in vivo εκτελέσθηκε με   εθελοντές για 6 ώρες  και με  αναισθητοποιημένους, χορηγημένους με  ηπαρίνη χοίρους για 48 ώρες. Οι βιοαισθητήρες παρουσίασαν  άριστο συσχετισμό με τις εργαστηριακές μεθόδους και αυτό με τη χρησιμοποίηση μόνο της υδάτινης βαθμονόμησης πριν από τα πειράματα (Moser et Al, 1998).  

Η εικόνα  3  παρουσιάζει γραφική παράσταση βαθμονόμησης μιας σειράς βιοαισθητήρων. Λόγω των μεμβρανών περιορισμού της διάχυσης  το γραμμικό εύρος  όλων των βιοαισθητήρων καλύπτει τις   απαιτήσεις για τον  on-line έλεγχο κυτταροκαλλιέργειας θηλαστικών, που σημαίνει ,χωρίς  διαλύσεις ,μεταβαλλόμενο   pH.  
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Εικόνα 3 .Γραφικές παραστάσεις βαθμονόμησης  των βιοαισθητήρων που ενσωματώνονται σε ένα τσιπ για lactate (τετράγωνα ), τη γλουταμίνη (χ), τη γλυκόζη (κύκλος), και glutamate (τρίγωνο).  

Όλοι οι βιοαισθητήρες σε μια σειρά έχουν, με την οξείδωση υπεροξειδίου υδρογόνου, την ίδια αρχή μετατροπέων, επομένως, πρέπει να αναμένεται cross-talking μεταξύ των ηλεκτροδίων. Αλλά η ανεξαρτησία σημάτων εξασφαλίζεται από το κορυφαίο στρώμα καταλάσεων, το οποίο καταστρέφει το υπεροξείδιο  του  υδρογόνου μέσα στη μεμβράνη, το  οποίο ειδάλλως θα διέρρεε έξω στο διάλυμα . Η ανεξαρτησία σημάτων μπορεί να φανεί  στην  Εικόνα  4. Κάθε εναλλασσόμενο διάλυμα  γλυκόζης, lactate, glutamate, και γλουταμίνης αντλήθηκαν μέσω του μικροσυστήματος. Μόνο όταν το  glutamate είναι ο αναλύτης  έπειτα ο αισθητήρας γλουταμίνης αποκρίνεται επίσης, επειδή το βιο-περιεχόμενο  και των δύο βιοαισθητήρων είναι  ίδιο. Η συγκέντρωση γλουταμίνης πρέπει να υπολογιστεί από την αφαίρεση της glutamate συγκέντρωσης.  
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Εικόνα 4.  Η ανεξαρτησία σημάτων  απόκρισης της σειράς βιοαισθητήρων. 

Το δεύτερο όφελος του κορυφαίου στρώματος καταλάσεων είναι μια εξαιρετικά χαμηλή εξάρτηση ποσοστού ροής του σήματος αισθητήρων.  Η εικόνα 5  παρουσιάζει για παράδειγμα την απόκριση ενός βιοαισθητήρα γλυκόζης με και χωρίς  μεμβράνη καταλάσεων 10 mM  γλυκόζης  κάτω από την αλλαγή του ποσοστού ροής .
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Εικόνα  5. απόκριση  ενός βιοαισθητήρα γλυκόζης με και χωρίς μια μεμβράνη καταλάσεων 

Η διάρκεια ζωής μιας σειράς βιοαισθητήρων περιορίζεται πάντα από το βιοαισθητήρα το ένζυμο του οποίου χαλαρώνει τη δραστηριότητά του πρώτα. Έναντι της σταθερής ενζυμικής συγκέντρωσης η οξειδάση γλυκόζης και glutamate,η οξειδάση lactate  είναι η Αχίλλειος πτέρνα  μιας σειράς βιοαισθητήρων. Αλλά λόγω της υπερφόρτωσης της ενζυμικής δραστηριότητας στις μεμβράνες και ειδικά από τη σταθεροποιούσα  επίδραση pHEMA ακόμη και ο lactate βιοαισθητήρας μπορεί να χρησιμοποιηθεί συνεχώς στον ορό βοοειδών για 42 ημέρες στους  37 °C (Εικόνα  6).  
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Εικόνα   6. Eνας αισθητήρας γλυκόζης και ένας lactate βιοαισθητήρας  τοποθετήθηκαν συνεχώς στον ορό βοοειδών   για 42 ημέρες σε 37 °C . Η συγκέντρωση γλυκόζης ήταν 5 mM και η lactate συγκέντρωση 4 mM.  

Ο πίνακας 1  συνοψίζει τα χαρακτηριστικά γνωρίσματα της ροής  μέσω των συσκευών. Δεν αντιπροσωπεύουν τις βέλτιστες τιμές, οι οποίες μπορούν να πραγματοποιηθούν. Λόγω της διάρθρωσης της  μεμβράνης μερικές παράμετροι , δηλαδή η ευαισθησία,   το γραμμικό εύρος  και ο χρόνος απόκρισης, μπορούν εύκολα να ποικίλλουν μέσα σε αρκετά ευρέα φάσματα. 

Πίνακας 1.  

Καλλιέργεια σε κύτταρο    θηλαστικού θα μπορούσε να εκτελεσθεί λόγω της ειδικής κατασκευής βιοαισθητήρων με  άμεσο  και αδιάλυτο  on-line   έλεγχο batch της γλυκόζης, lactate, της γλουταμίνης, και glutamate.  

4. Συμπέρασματα  και προοπτική 

Τα αποτελέσματα δείχνουν ότι οι διαφορετικοί βιοαισθητήρες μπορούν να ενσωματωθούν για να δώσουν  μικρογραφημένες multisensing συσκευές.. Αυτό το μικροσύστημα χαμηλότερου κόστους είναι σε θέση να ανιχνεύσει τέσσερα διαφορετικά συστατικά ενδιαφέροντος  σε πραγματικό χρόνο  χωρίς την προεπεξεργασία ή διάλυση δειγμάτων. Η επιλογή των βιοαισθητήρων δεν είναι περιορισμένη στους αναλύτες  που παρουσιάζονται εδώ. Διάφορα άλλοι αναλύτες όπως disaccharides είναι υπό έρευνα και διαφορετικά ένζυμα, που πρέπει να ακινητοποιηθούν ως biocomponents, διατηρούν τις δραστηριότητές τους. Η πρωτεϊνική σταθεροποιούσα  επίδραση του pHEMA είναι υπό έρευνα.
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