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Cienkowarstwowe przetworniki impedancyjne z lokalną kontrolą 
temperatury do hodowli komórkowych

Streszczenie

Monografia poświęcona jest opracowaniu oraz eksperymentalnej weryfikacji zintegrowanego układu 
do impedancyjnego monitorowania hodowli komórkowych in vitro z możliwością lokalnej kontroli 
temperatury. Przedstawione badania koncentrują się na połączeniu cienkowarstwowych przetworników 
impedancyjnych z mikrogrzejnikiem planarnym, umożliwiającym selektywne i dynamiczne kształtowanie 
warunków temperaturowych w obrębie pojedynczych naczyń hodowlanych.

W pierwszej części pracy omówiono podstawy teoretyczne impedancyjnego monitorowania 
hodowli komórkowych. Następnie zaprezentowano projekt i technologię cienkowarstwowych prze-
tworników impedancyjnych wykonanych z różnych metali, wzorowanych na komercyjnych podłożach 
pomiarowych, wraz z charakterystyką ich parametrów elektrycznych.

Kluczowym elementem monografii jest opracowanie mikrogrzejnika wykonanego z chromo-
nikieliny, zintegrowanego z układem pomiarowym ECIS (Electric Cell-substrate Impedance Sensing). 
Zaproponowane rozwiązanie umożliwia lokalne podniesienie temperatury w wybranym naczyniu 
hodowlanym bez istotnego wpływu na sąsiednie hodowle, co pozwala na prowadzenie równoległych 
eksperymentów w identycznych warunkach środowiskowych, różniących się wyłącznie temperaturą. 
Skuteczność lokalnego ogrzewania potwierdzono na podstawie pomiarów termicznych oraz symulacji 
numerycznych.

W dalszej części przedstawiono wyniki badań hodowli komórkowych prowadzonych w warun-
kach kontrolowanej temperatury. Zastosowanie techniki impedancyjnej umożliwiło monitorowanie 
zmian rezystancji, pojemności i impedancji, co pozwoliło na ocenę odpowiedzi biologicznej komórek. 
Przeanalizowano również możliwość wykorzystania mikrogrzejnika do indukowania lokalnych uszko-
dzeń termicznych monowarstwy komórkowej w celu symulacji ran oparzeniowych oraz obserwacji 
procesów regeneracyjnych.

Uzyskane wyniki potwierdzają, że integracja mikrogrzejnika z przetwornikiem impedancyjnym 
stanowi efektywne narzędzie badawcze do analizy wpływu temperatury na hodowle komórkowe in vitro. 
Zaproponowany układ umożliwia precyzyjną kontrolę warunków temperaturowych przy jednoczesnym 
monitorowaniu odpowiedzi biologicznej komórek, co czyni go perspektywicznym rozwiązaniem dla 
zastosowań w badaniach biomedycznych, farmakologicznych oraz inżynierii tkankowej.

Słowa kluczowe: �cienkowarstwowe przetworniki, mikrogrzejniki, pomiar impedancji komórka–podłoże, 
ECIS, spektroskopia impedancyjna, lokalne oddziaływanie termiczne
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Thin-film impedance transducers with local temperature control 
for cell culture

Abstract

The monograph is devoted to the development and experimental validation of an integrated platform for 
impedance-based monitoring of in vitro cell cultures with the capability of local temperature control. The 
presented research focuses on combining thin-film impedance transducers with a planar microheater, 
enabling selective and dynamic shaping of temperature conditions within individual culture vessels.

The first part of the work discusses the theoretical foundations of impedance-based monitoring 
of cell cultures. Subsequently, the design and fabrication technology of thin-film impedance transducers 
made of various metals, modeled after commercially available measurement substrates, are presented 
together with a characterization of their electrical parameters.

A key element of the monograph is the development of a nichrome-based microheater integrated 
with the ECIS (Electric Cell-substrate Impedance Sensing) measurement platform. The proposed solution 
enables a local increase in temperature within a selected culture vessel without significantly affecting 
neighboring cultures, allowing parallel experiments to be conducted under identical environmental 
conditions differing only in temperature. The effectiveness of local heating was confirmed by thermal 
measurements and numerical simulations.

The subsequent section presents the results of cell culture experiments conducted under con-
trolled temperature conditions. The application of the impedance technique enabled monitoring of 
changes in resistance, capacitance, and impedance, allowing assessment of the biological response of 
the cells. The potential use of the microheater to induce localized thermal damage to the cell monolayer 
was also analyzed in order to simulate burn wounds and to observe regeneration processes.

The obtained results confirm that the integration of a microheater with an impedance transducer 
constitutes an effective research tool for analyzing the influence of temperature on in vitro cell cultures. 
The proposed platform enables precise control of temperature conditions while simultaneously mon-
itoring the biological response of cells, making it a promising solution for applications in biomedical 
research, pharmacology, and tissue engineering.

Keywords: �thin-film transducers, microheaters, Electric Cell-substrate Impedance Sensing, ECIS, impedance 
spectroscopy, localized thermal stimulation
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Wstęp

Przymiotnik „cienkie” w określeniu „cienkie warstwy” (ang. thin film) jest nie-
jednoznaczny. Zależnie od zastosowania służy do opisu grubości warstw – od 
pojedynczej warstwy atomowej (tzw. monowarstwy)  do warstw o grubościach 
znacznej części milimetra. Dokładniejsze jest określenie cienkich warstw jako 
materiałów, które rozciągają się wzdłuż dwóch kierunków, ale są ograniczone 
wzdłuż trzeciego, a jego wymiar jest wielokrotnie mniejszy od pozostałych [1]. 
Klasycznym przykładem zastosowania cienkich warstw jest lustro do użytku 
domowego, które zazwyczaj ma cienką powłokę metalową, aby utworzyć od-
bity obraz. Proces srebrzenia „na mokro” był kiedyś powszechnie stosowany 
do produkcji luster, a obecnie warstwa metalu jest osadzana za pomocą technik 
takich jak osadzanie próżniowe. Najstarsze udokumentowane celowo wykonane 
cienkie warstwy nieorganiczne były otrzymywane ze złota, z myślą o zastosowa-
niach dekoracyjnych (a później optycznych) przez Egipcjan w środkowej epoce 
brązu, ponad 5000 lat temu. Złote warstwy o grubościach mniejszych niż 300 nm 
(∼1465 atomów) znaleziono w starożytnych grobowcach, w tym w piramidzie 
schodkowej Dżesera w Sakkarze na południe od Kairu [2].

Postępy w technikach osadzania cienkowarstwowego umożliwiły szereg 
przełomów technologicznych w wielu dziedzinach. Powszechne zastosowania, 
w których wykorzystuje się materiały cienkowarstwowe to [3–6]:
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Przyrządy półprzewodnikowe. Cienkie warstwy są wykorzystywane 
do wytwarzania zarówno pojedynczych elementów elektronicznych, takich 
jak tranzystory, rezystory, diody oraz kondensatory, jak i złożonych układów 
scalonych. Technologie cienkowarstwowe odgrywają również kluczową rolę 
w produkcji ogniw słonecznych, które w większości przypadków składają się 
z wielowarstwowych struktur materiałów fotowoltaicznych. Ponadto na po-
wierzchniach ogniw fotowoltaicznych stosuje się cienkowarstwowe powłoki 
antyodblaskowe oraz przezroczyste warstwy przewodzące, których zadaniem 
jest zwiększenie efektywności konwersji energii poprzez redukcję strat optycz-
nych i poprawę zbierania ładunku elektrycznego.

Przyrządy optyczne. W celu poprawy właściwości odbiciowych lub 
transmisyjnych elementów optycznych na ich powierzchniach powszechnie 
stosuje się powłoki cienkowarstwowe. Warstwy te umożliwiają kształtowanie 
parametrów optycznych, takich jak współczynnik odbicia i transmisji, w sze-
rokim zakresie długości fal. Przykładem są zwierciadła stosowane w technice 
laserowej, dla których wymagany współczynnik odbicia może sięgać 99,99%. 
Z kolei w powłokach antyrefleksyjnych cienkie warstwy wykorzystuje się do re-
dukcji niepożądanych odbić od granic ośrodków, co prowadzi do poprawy 
jakości obrazu oraz zwiększenia efektywności transmisji. Rozwiązania tego 
typu znajdują zastosowanie m.in. w okularach korekcyjnych, obiektywach 
fotograficznych oraz elementach optyki precyzyjnej.

Narzędzia skrawające. Aby zapewnić wysoką jakość obróbki skrawa-
niem, narzędzia skrawające muszą łączyć wysoką twardość, odporność na 
ścieranie, stabilność termiczną oraz odpowiednią wytrzymałość na pękanie 
(odporność na wykruszanie). W obróbce z dużymi prędkościami skrawania 
narzędzia często pokrywa się cienkowarstwowymi powłokami ochronnymi, 
które dodatkowo poprawiają te właściwości użytkowe. Do najpowszechniej 
stosowanych materiałów powłokowych należą AlTiN, TiN, TiCN, WC oraz ZrN.

Ogniwa paliwowe. Technologie oraz materiały cienkowarstwowe są wy-
korzystywane w produkcji akumulatorów litowo-jonowych. Technologia cien-
kich warstw znajduje również zastosowanie w wytwarzaniu wysoko	aktywnych 
katalizatorów poprawiających wydajność ogniw paliwowych.
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Produkcja czujników. Technologia cienkowarstwowa jest powszechnie 
stosowana do wytwarzania czujników różnorodnego przeznaczenia: chemicz-
nych, biologicznych, gazowych oraz fizycznych.

Urządzenia medyczne i biomateriały. W sektorze medycznym urzą-
dzenia i sprzęt są podatne na skażenie mikroorganizmami. Do powlekania 
powierzchni wyposażenia stosuje się materiały cienkowarstwowe o właści-
wościach przeciwdrobnoustrojowych – najczęściej powłoki na bazie srebra, 
które to chronią je przed kolonizacją drobnoustrojów. Biomateriały, stosowane 
jako implanty, również są produkowane przy użyciu technologii cienkowar-
stwowych. Najbardziej popularnym materiałem implantologicznym jest tytan 
oraz jego stopy, ich zastosowanie bywa jednak ograniczone przez niewystar-
czające właściwości ścierne i korozyjne. Właściwości powierzchni poprawia 
się poprzez osadzanie cienkich powłok o wysokiej odporności na ścieranie, 
np. ceramicznych.

Pomimo szerokiego spektrum zastosowań cienkich warstw w przywoła-
nych powyżej dziedzinach, ich potencjał w kontekście integracji miniaturo-
wych układów pomiarowo-grzejnych dla potrzeb bioanalityki nie został w pełni 
wyczerpany. Niniejsza praca wpisuje się w ten nurt badawczy, przedstawiając 
studium nad wykorzystaniem cienkowarstwowych przetworników impedan-
cyjnych sprzężonych z układem kontroli temperatury. Takie zintegrowane 
podejście, umożliwiające miniaturyzację struktur pomiarowych, stanowi klu-
czowy krok w kierunku opracowania instrumentów analitycznych o bardzo 
małej objętości, zdolnych do równoczesnej realizacji wielu funkcji analitycz-
nych w obrębie jednego układu.
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1.	 Analiza zagadnienia 
naukowego

We współczesnych badaniach biomedycznych obserwuje się dynamiczny 
rozwój technik impedancyjnych. W tym kontekście szczególnego znaczenia 
nabierają struktury cienkowarstwowe, których zastosowanie umożliwia mi-
niaturyzację urządzeń. Cienkie warstwy znalazły tu szerokie zastosowanie 
m.in. w konstrukcji układów do kontroli temperatury oraz w urządzeniach 
mikroprzepływowych. Szczegółowa analiza tych zagadnień została przedsta-
wiona w dalszych częściach monografii.

Zagadnienie badawcze podjęte w niniejszej pracy koncentruje się na opra-
cowaniu i eksperymentalnej weryfikacji dwufunkcyjnego układu łączącego 
cienkowarstwowy przetwornik impedancyjny z planarnym mikrogrzejnikiem, 
przeznaczonego do monitorowania hodowli komórkowych in vitro w warun-
kach kontrolowanej, lokalnie zmienianej temperatury. W odróżnieniu od stan-
dardowych systemów inkubacyjnych, które wymuszają jednakowe warunki 
termiczne we wszystkich hodowlach w komorze, zaproponowane rozwiąza-
nie umożliwia selektywne kształtowanie profilu temperaturowego w obrębie 
pojedynczych naczyń hodowlanych przy jednoczesnym zachowaniu parame-
trów środowiskowych (wilgotność, stężenie CO₂) w pozostałej części układu. 
Dzięki integracji funkcji pomiarowej i grzewczej w jednej platformie moż-
liwe staje się nie tylko długoterminowe śledzenie parametrów elektrycznych 
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odzwierciedlających stan biologiczny komórek (impedancji, rezystancji, po-
jemności), ale również precyzyjne zadawanie bodźca termicznego o kontro-
lowanej energii i czasie trwania. 

W pracy wykorzystano tę właściwość do symulacji urazów termicznych 
w modelu in vitro poprzez lokalne podniesienie temperatury do wartości powo-
dującej utratę adhezji i obumieranie komórek w ograniczonym obszarze mono-
warstwy, a następnie monitorowanie procesu jej regeneracji za pomocą techniki 
ECIS (ang. Electrical Cell-substrate Impedance Sensing). Przeprowadzone 
eksperymenty pozwoliły na identyfikację progów energetycznych oddzielają-
cych uszkodzenia odwracalne (po których następuje pełne odtworzenie ciągłej 
monowarstwy) od nieodwracalnych (kiedy to martwe komórki tworzą barierę 
uniemożliwiającą migrację). Tym samym praca dostarcza nie tylko nowego 
narzędzia badawczego do analizy odpowiedzi komórek na stres termiczny, 
ale również otwiera perspektywę zastosowania opracowanego układu w mo-
delowaniu gojenia ran oparzeniowych oraz w testowaniu potencjalnych czyn-
ników terapeutycznych wspomagających regenerację tkanek. Może stanowić 
to przyczynek do rozwoju zminiaturyzowanych instrumentów analitycznych 
w kierunku urządzeń dwufunkcyjnych, łączących stymulację termiczną z rów-
noczesną oceną odpowiedzi biologicznej w czasie rzeczywistym.

Przeprowadzone badania dotyczyły analizy kompatybilności biologicznej 
cienkowarstwowych przetworników impedancyjnych, które są w bezpośred-
nim kontakcie z hodowlą komórkową. Celem było zbadanie, czy charakte-
rystyki impedancyjne uzyskiwane w takich układach mogą być wiarygod-
nie powiązane z właściwościami biologicznymi żywych komórek, takimi jak 
adhezja, proliferacja czy obumieranie. Oceniono skuteczność techniki im-
pedancyjnej w przyjętym rozwiązaniu, wykorzystującym system pomiarowy 
ECIS Z-Theta oraz cienkowarstwowe elektrody wykonane z czterech różnych 
materiałów. Analizie poddano zarówno miedź, która jest materiałem uznawa-
nym za krańcowo niekompatybilny biologicznie, jak i materiały powszechnie 
postrzegane jako potencjalnie biokompatybilne – chromonikielinę, nikiel oraz 
tytan. Takie podejście umożliwiło nie tylko ocenę przydatności poszczególnych 
materiałów do zastosowań w hodowli komórkowej, lecz również krytyczną 
weryfikację powszechnych założeń dotyczących ich biokompatybilności. 
Zagadnienie to ma istotne znaczenie zarówno z punktu widzenia interpretacji 
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wyników, jak i prowadzenia powtarzalnych oraz wiarygodnych eksperymen-
tów biologicznych.

Po potwierdzeniu zasadności zastosowania techniki pomiaru impedan-
cji w analizowanym układzie cienkowarstwowym dalsza część badań została 
ukierunkowana na jej rozszerzenie o możliwość pracy w kontrolowanych wa-
runkach termicznych. Temperatura jest jednym z podstawowych parametrów 
środowiskowych determinujących przebieg procesów biologicznych, takich jak 
metabolizm, proliferacja, różnicowanie czy regeneracja komórek. Standardowe 
systemy inkubacyjne zapewniają jednorodne warunki temperaturowe w całej 
komorze, co uniemożliwia prowadzenie równoległych eksperymentów różnią-
cych się wyłącznie temperaturą przy zachowaniu identycznych pozostałych 
warunków hodowli. Wprowadzenie lokalnego ogrzewania pojedynczych na-
czyń hodowlanych może rozszerzyć możliwości badawcze zastosowanej tech-
niki pomiaru impedancji. Pozwoli ono na prowadzenie równoległych hodowli 
w zróżnicowanych warunkach temperaturowych w ramach jednej matrycy 
pomiarowej, a tym samym na niezależną analizę wpływu temperatury na ak-
tywność biologiczną komórek. Realizacja takiego rozwiązania wymaga jednak 
opracowania mikrogrzejników cienkowarstwowych, które nie będą zakłócać 
pomiarów impedancyjnych.

W dalszej części pracy badania dotyczyły opracowania układu łączącego 
impedancyjne monitorowanie hodowli komórkowych z dynamiczną kontrolą 
temperatury. W tym celu opracowano sposób połączenia w jednym układzie 
pomiarowym matrycy przetworników impedancyjnych z cienkowarstwowymi 
mikrogrzejnikami umieszczonymi pod podłożem w obszarach hodowli komór-
kowej. Tego typu rozwiązanie stwarza możliwość prowadzenia badań nad od-
powiedzią komórek na stres termiczny, symulowania uszkodzeń termicznych 
oraz analizy zdolności regeneracyjnych monowarstw komórkowych. Pozwoliło 
to na sformułowanie i podjęcie kluczowego pytania badawczego o możliwości 
wykorzystania impedancyjnej techniki pomiarowej, rozszerzonej o kontrolę 
temperatury, jako przyszłościowego narzędzia oceny potencjału biologicznego 
komórek, istotnego w procesach leczenia ran i oparzeń oraz w badaniach nad 
mechanizmami regeneracji tkanek. Otwiera to również perspektywy zastoso-
wań w badaniach przedklinicznych, medycynie regeneracyjnej oraz w rozwoju 
narzędzi wspierających terapie personalizowane.
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2.	 Metody pomiaru impedancji 
komórek biologicznych

Jedne z pierwszych pomiarów impedancji wykorzystane do badań biologiczno
‑medycznych sięgają końca XIX w., kiedy to na spotkaniu British Medical 
Association w Edynburgu zaprezentowano wyniki prac związanych z wywo-
łanymi przez wzrost drobnoustrojów zmianami w molekularnej koncentracji 
i przewodności elektrycznej pożywki [7]. W latach 20. XX w. wykazano, że na 
podstawie pomiarów impedancji zawiesiny krwinek czerwonych można obli-
czyć rezystywność ich wnętrza oraz pojemność elektryczną błony [8]. Dekadę 
później zaprezentowano wyniki pomiarów oraz analizę impedancji jaj jeżowca 
(łac. Arbacia punctulata) [9] i żaby lamparciej (łac. Lithobates pipiens) [10]. 
Obecnie pomiary impedancji wykonywane w zakresie różnych częstotliwości 
stały się podstawą wielu blisko powiązanych technik biologicznych.

Metody pomiaru impedancji zintegrowane z układami mikrofluidycznymi 
pozwalają na znaczne rozszerzenie badań biologicznych poprzez umożliwienie 
prowadzenia analiz na pojedynczych komórkach oraz w środowiskach o bar-
dzo małej objętości próbki [11–13].
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2.1.	 Pomiary impedancji

Jak ogólnie wiadomo, impedancja jest wyrażana jako stosunek zespolonych 
reprezentacji zmiennych sinusoidalnie napięcia na zaciskach danego dwójnika 
i prądu płynącego przez ten dwójnik. Impedancja jest uogólnieniem rezystancji 
elektrycznej charakteryzującej tę zależność w obwodach prądu stałego:

	 � (2.1)

gdzie:
ω	 –	 pulsacja prądu elektrycznego.

Impedancja jest wielkością zespoloną, której część rzeczywista nosi nazwę 
rezystancji (R), natomiast część urojona – reaktancji (X). Rezystancja odpo-
wiada za rozpraszanie energii (straty czynne), a reaktancja za jej magazynowa-
nie w polu elektrycznym lub magnetycznym. Zależność tę opisuje wzór [14]⁠:

	 Z = R + jX,� (2.2)

gdzie:
X	 –	 reaktancja,
j	 –	 jednostka urojona (j2 = -1).

Wartość bezwzględna impedancji oraz przesunięcie fazowe między prą-
dem a napięciem są związane z rzeczywistą (Re) i urojoną (Im) częścią impe-
dancji w następujący sposób (ryc. 2.1):

	 � (2.3)

	 � (2.4)
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Ryc. 2.1. �Graficzna interpretacja impedancji na płaszczyźnie zespolonej

Część rzeczywista impedancji odpowiada za rozpraszanie energii w dwój-
niku (rezystancja), natomiast część urojona opisuje energię magazynowaną 
w polach elektrycznym i magnetycznym elementów pojemnościowych i in-
dukcyjnych wchodzących w jego skład. Gdy część urojona nie jest równa zeru, 
występuje przesunięcie fazowe między prądem i napięciem (ryc. 2.2).

Jednostką zarówno części rzeczywistej, jak i urojonej impedancji w ukła-
dzie SI jest Ω. Impedancja idealnego rezystora jest rzeczywista (ma zerową 
część urojoną) i wyrażona jest wzorem:

	 ZR = R.� (2.5)

Impedancja idealnego kondensatora jest urojona (ma zerową część rze-
czywistą) i wyraża się przez:

	 � (2.6)

gdzie C oznacza pojemność kondensatora.

Impedancja idealnej indukcyjności jest urojona (ma zerową część rzeczy-
wistą) i wyrażona jest następującym wzorem:

	 ZL = jX = jωL,� (2.7)

gdzie L oznacza indukcyjność cewki.
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Ryc. 2.2. �Graficzna interpretacja impedancji podstawowych elementów obwodu (kolejno) 
rezystancji R, pojemności C, indukcyjności L

Istnieją różne metody pomiaru impedancji, a każda ma pewne wady i za-
lety, w zależności od oczekiwanej dokładności i prostoty pomiaru, zakresu 
częstotliwości oraz mierzonej wartości.

Jedną z odmian pomiaru impedancji jest zastosowanie mostków cztero-
gałęziowych. Zapewniają one niezależne równoważenie składowych rzeczy-
wistej i urojonej mierzonej impedancji. Elementami wzorcowymi są rezystory 
i kondensatory. Dokładność tych metod zależy od dokładności i rozdzielczości 
zastosowanych wzorców. 

Wyróżnia się m.in.:
	Ò mostek Wheatstone’a,
	Ò uniwersalne mostki do pomiaru pojemności:

	○ szeregowy (de Sauty’ego–Wiena),
	○ równoległy (Nernsta),
	○ mostek Scheringa,

	Ò mostki do pomiaru indukcyjności:
	○ mostek Maxwella–Wiena,
	○ mostek Haya [15].
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Pomiar impedancji możliwy jest również z wykorzystaniem mostków 
transformatorowych. W takim układzie napięcia na ramionach mostka są za-
stępowane przez siły elektromotoryczne indukowane w uzwojeniach wtór-
nych transformatora, podczas gdy uzwojenie pierwotne jest zasilane napięciem 
sinusoidalnie zmiennym.

Inne możliwości to:
	Ò zastosowanie rezonansu obwodu i zależności częstotliwości rezonansowej 

od składowej reaktancyjnej impedancji badanej,
	Ò zastosowanie zależności wartości napięć i prądów w stanie rezonansu 

od dołączonej rezystancji objawiająca się obniżeniem wierzchołka krzy-
wej rezonansowej,

	Ò określenie charakterystyki krzywej rezonansowej badanej próbki.

Metody rezonansowe są wykorzystywane głównie do pomiaru dobroci 
cewek, jednak dokładność pomiaru impedancji nie jest zbyt duża.

Obecnie, zamiast regulowania elementów w gałęziach mostka, stosuje 
się automatyczne układy do pomiaru impedancji, w których regulowane jest 
napięcie lub natężenie prądu płynącego przez element wzorcowy.

2.2.	 Monitorowanie hodowli komórkowej metodą pomiaru 
impedancji komórka–podłoże

Technika monitorowania komórek hodowlanych metodą pomiaru impedancji 
komórka–podłoże (ECIS) została opracowana przez Ivara Giaevera i Charlesa 
R. Keese’a, którzy zaprezentowali ją w roku 1984 [16]. Jest to metoda in vi-
tro, która umożliwia analizę proliferacji, adhezji, ruchliwości i obumierania 
komórek w oparciu o ich strukturę, morfologię, zdolność do reprodukcji, po-
działu lub przemieszczania. Obecnie jest ona stosowana m.in. do określania 
potencjału metastatycznego komórek rakowych [17–20], pomiaru toksyczności 
substancji [21, 22] czy testowania leków [23–27].

Głównym elementem systemu pomiarowego jest zazwyczaj złota lub pla-
tynowa elektroda wytworzona w warstwie metalizacji osadzonej na podłożu 
testowym, do którego dołączona jest nakładka z przegrodami, tworząc naczynie 
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do hodowli komórkowej. Często warstwa metalu jest pokryta polimerem izola-
cyjnym, który ogranicza obszar kontaktu elektrody z hodowlą, co przekłada się 
na monitorowanie zmian mierzonych parametrów dla mniejszej liczby komó-
rek. Adhezja i rozprzestrzenianie się tych ostatnich  na powierzchni elektrody 
wpływają na przepływ prądu, który zmienia mierzoną wartość impedancji. Jej 
wahania to ważna informacja dynamiczna o kształcie i mobilności komórek.

Cechami materiału biologicznego wpływającymi na impedancję powyż-
szego układu są:

	Ò adhezja komórek – te dobrze przylegające do podłoża zwiększają rezy-
stancję, blokując przepływ prądu w bliskiej okolicy elektrody;

	Ò morfologia komórek – zmiany kształtu komórek mogą wpływać na prze-
strzeń międzykomórkową i reaktancję układu.

	Ò proces proliferacji – zwiększa liczbę komórek, a tym samym wywołuje 
zmianę impedancji.

W przypadku systemu pomiarowego ECIS Z-Theta powszechnie stoso-
wane podłoża testowe zawierające elektrody pomiarowe wykonane są z poli 
(tereftalanu etylenu), tzw. PET, lub poliwęglanu LexanTM [26]. Są to podłoża 
jednorazowego użytku umieszczane w stacji bazowej do obsługi wielokana-
łowych matryc pomiarowych. Wyposażona jest w elektrody typu pogo pin 
(styki sprężynowe), zapewniające połączenie elektryczne z polami kontakto-
wymi wykonanymi przy jednej z krawędzi. Stacja bazowa jest umieszczana 
w inkubatorze hodowlanym (ryc. 2.3) zapewniającym optymalne warunki 
środowiskowe, niezbędne do przeprowadzenia hodowli. Standardowe warunki 
hodowlane to: temperatura 37 °C i atmosfera z zawartością CO2 wynoszącą 5%.
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Ryc. 2.3. �System pomiarowy ECIS Z-Theta (u góry), inkubator ze stacją bazową zawierającą 
dwa gniazda na podłoża z naczyniami (na dole po lewej) oraz schematyczny przekrój naczynia 

hodowlanego z medium i elektrodami pomiarowymi pokrytymi komórkami (na dole po prawej)

W układzie pomiarowym stosuje się źródło prądu przemiennego o war-
tości skutecznej mniejszej od 1 mA, które zasila przetwornik impedancyjny, 
a mierzonym sygnałem wyjściowym jest napięcie występujące na elektrodach 
pomiarowych. Komórki są dodawane do naczynia hodowlanego z pożywką. 
W miarę ich wzrostu i namnażania oraz jednoczesnej adhezji do dna naczynia 
z elektrodami wartość mierzonego napięcia rośnie w sposób zależny od liczby 
komórek pokrywających elektrody oraz ich morfologii.

Podłoża z elektrodami (ang. disposable electrode arrays) firmy Applied 
BioPhysics, przeznaczone do zastosowań w urządzeniach pomiarowych ECIS, 
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charakteryzują się zróżnicowaną geometrią oraz wymiarami złotej elektrody 
pomiarowej i przeciwelektrody (ryc. 2.4–2.5) [28].

Ryc. 2.4. �Znormalizowana rezystancja jednorodnych warstw komórkowych w funkcji czasu 
po dodaniu świeżej pożywki – porównanie dwóch krzywych uzyskanych dla elektrod o różnej 

konstrukcji i rozmiarze [28]

Małe powierzchnie umożliwiają monitorowanie nieskorelowanych zmian 
morfologicznych w skali pojedynczych komórek lub bardzo małych populacji 
komórkowych (< 100). Z kolei elektrody o większej powierzchni lub układy 
wieloelektrodowe zapewniają uśrednioną odpowiedź morfologiczną licznych 
populacji komórek (> 1000). Ponadto elektrody mogą być wykorzystywane do 
generowania pola elektrycznego niezbędnego do przeprowadzania procesów 
elektroporacji lub niszczenia komórek m.in. w badaniach migracji komórko-
wej [28–32].

W metodzie pomiarowej ECIS stosowane są różnorodne konstrukcje elek-
trod oraz opracowano wiele rozszerzeń technicznych tej metody w zależności 
od zastosowań [28, 33–37]. Przykładem może być wytworzenie na podłożu 
dielektrycznym cienkowarstwowych ścieżek rezystancyjnych z platyny do 
jednoczesnego monitorowania zmian temperatury i impedancji, do testowania 
reakcji cieplnej po podaniu leku przeciwnowotworowego [38]. Prowadzono 
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również badania z pokrywaniem elektrod grafenem ze względu na jego bio-
kompatybilność, elastyczność oraz możliwość rozszerzenia zakresu częstotli-
wości pomiarów dwuelektrodowych do niskich częstotliwości [39–41].

Ryc. 2.5. �Komercyjne podłoże 8W1E firmy Applied Biophysics, Inc. (u góry) oraz schemat 
konstrukcji elektrod na podłożach o oznaczeniach 8W1E, 8W10E, 8W10E+, 8WCP (u dołu)

Innym rozwiązaniem jest zastosowanie przezroczystej elektrody z  ma-
teriału przewodzącego prąd, jak np. tlenek indowo-cynowy (ITO) [42–44]. 
Umożliwia to połączenie systemu pomiarowego ECIS z mikroskopem optycz-
nym. Obserwacje mikroskopowe pozwalają na wizualną kontrolę przylegania 
pomiędzy komórkami oraz połączenia komórka–podłoże, co uzupełnia od-
czyty pomiarów impedancyjnych. Elektrody ITO charakteryzują się biokom-
patybilnością porównywalną ze złotem, podobnymi możliwościami detekcji 
elektrycznej oraz doskonałymi właściwościami optycznymi dla większości 
metod obrazowania komórek; można je z powodzeniem stosować wszędzie 
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tam, gdzie konieczne jest połączenie szerokiej analizy mikroskopowej z po-
miarami impedancji. 

Eksperymenty metodą ECIS są przeprowadzane w trybie spektroskopo-
wym. Impedancja badanej populacji komórek jest rejestrowana w pewnym za-
kresie częstotliwości, zazwyczaj od 10 Hz do 100 kHz. Dla uproszczenia można 
przedstawić komórki za pomocą modelu zastępczego w postaci równoległego 
połączenia rezystora i kondensatora. W związku z przyjęciem tego modelu na 
wszystkich rycinach i wykresach w dalszej części pracy zastosowano umowne 
wartości rezystancji R i pojemności C, co pozwala uprościć wywód.

Przy częstotliwościach poniżej 2 kHz znaczna część prądu przepływa 
przez przestrzenie międzykomórkowe, dostarczając informacji o przylega-
niu komórek do podłoża. Wykorzystanie sygnału o częstotliwościach rzędu 
~40 kHz powoduje przepływ prądu bezpośrednio przez błonę komórkową. 
W efekcie uzyskuje się informację o wielkości pokrycia elektrod przez komórki. 
Impedancja przy wyższych częstotliwościach zależy w większym stopniu od 
pokrycia elektrod komórkami, co czyni ją użyteczną do określania wskaź-
ników wzrostu komórek i cytotoksyczności, natomiast niska częstotliwość 
jest stosowana przy oznaczaniu zmian w przestrzeniach pod komórkami lub 
między nimi. Na rycinie 2.6 czerwone strzałki reprezentują przepływ prądu 
jonowego i przemieszczającego się w przestrzeniach roztworu między elek-
trodą a podstawną błoną plazmatyczną, a następnie przez przestrzenie między 
komórkami. Z kolei zielone strzałki na rycinie 2.7 wskazują kierunek prądu 
zmiennego, który przepływa pojemnościowo przez błony komórkowe. Jest 
to uproszczony model stosowany w przypadku zastosowania metody ECIS, 
który nie obejmuje szeregu zjawisk, np. przepływu prądu przez roztwór czy 
po powierzchni błony komórkowej [45–48].

Ryc. 2.6. �Przy niskiej częstotliwości prądu przemiennego (2 kHz) impedancja membrany jest 
wysoka i większość prądu przepływa pod i między komórkami [45]
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Ryc. 2.7. �Przy wysokiej częstotliwości prądu przemiennego (~40 kHz) większość prądu 
przepływa pojemnościowo przez błony komórkowe [45]

Czas trwania eksperymentu jest zależny od założeń badawczych i może 
wynosić od kilku sekund do kilku dni. Automatyczna akwizycja danych eli-
minuje konieczność stałej obecności personelu w laboratorium w trakcie pro-
wadzenia pomiarów. Jedynym praktycznym ograniczeniem czasu obserwacji 
pozostaje konieczność okresowej wymiany pożywki hodowlanej (medium), 
standardowo co 2–3 dni [24].

W każdym punkcie czasowym eksperymentu dla wszystkich częstotliwo-
ści wyznaczane są trzy parametry (impedancja Z, rezystancja R, pojemność C). 
Zmierzone parametry zawierają różne informacje, bo przepływ prądu (przez 
komórki lub wokół nich) determinuje częstotliwość zadanego sygnału, toteż 
ważne jest dostosowanie częstotliwości sygnału do monitorowanych zmian ho-
dowli, np. proliferacji komórek lub ich śmierci. W istniejącej literaturze dotyczą-
cej metody ECIS, większość danych została zarejestrowana przy częstotliwości 
f = 4 kHz, ponieważ uznano, że ta wartość jest najbardziej czuła dla najczęściej 
używanych linii komórkowych przy typowych rozmiarach elektrod 5·10-4 cm² 
(matryca oznaczona symbolem 8W1E) lub 5·10-3 cm² (8W10E). Co więcej, przy 
tej wartości złożona impedancja może być mierzona bardzo dokładnie bez zna-
czących zakłóceń. W ciągu ostatnich lat uznano jednak, że pomiary przy 400 Hz 
i 40 kHz mogą być bardziej użyteczne dla niektórych zastosowań [48, 49].

Metodą ECIS można zilustrować pokrycie elektrody komórkami i za-
chodzące w nich zmiany morfologiczne w trakcie adhezji do jej powierzchni. 
Badania obejmujące proliferację komórek dają możliwość jej określenia za 
pomocą pomiarów elektrycznych w funkcji czasu, w związku z czym powinno 
się adekwatnie dobrać częstotliwość monitorowania i mierzoną wielkość elek-
tryczną używane do analizy danych.
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Ilustracją powyższych zależności są wyniki przedstawione na rycinie 2.8 [48] 
– pokazano parametry impedancji |Z|, rezystancji R i pojemności C dla trzech 
częstotliwości: 400 Hz, 4 kHz i 40 kHz w funkcji pokrycia elektrody komórkami. 
Wartości |Z|, R i C zostały znormalizowane do wartości zmierzonej na elektrodzie 
bez komórek (0% pokrycia elektrody).

Ryc. 2.8. �Zależność znormalizowanych: a) modułu impedancji, b) rezystancji, c) pojemności 
od stopnia pokrycia elektrod komórkami. Krzywe wyznaczono na podstawie modelu ECIS dla 

trzech różnych częstotliwości [24, 48]

Na rycinie 2.8a przedstawiono znormalizowaną impedancję przy często-
tliwości sygnału 400 Hz, która wykazuje niewielką zależność od stopnia po-
krycia elektrody komórkami. Przy częstotliwości 4 kHz czułość pomiaru jest 
wyraźnie większa, jednak znormalizowana impedancja wykazuje nieliniową 
zależność od powierzchni elektrody zajętej przez komórki. Przy najwyższej 
analizowanej częstotliwości (f = 40 kHz) nieliniowość tej zależności jest jesz-
cze bardziej wyraźna. Oznacza to, że proliferacja komórek oraz stopniowe po-
krywanie elektrody mogą być monitorowane na podstawie zmian impedancji, 
jednak interpretacja wyników może wymagać złożonej procedury kalibracyjnej. 
Analogiczne obserwacje dotyczą rezystancji (ryc. 2.8b). Przy częstotliwościach 
400 i 4000 Hz możliwe jest śledzenie procesu pokrywania elektrody z wystar-
czającą czułością, przy czym rezystancja mierzona przy częstotliwości 400 Hz 
wykazuje zależność niemal liniową od stopnia pokrycia. 

Na rycinie 2.8c przedstawiono zależność znormalizowanej pojemności od 
stopnia pokrycia elektrody komórkami dla trzech rozpatrywanych częstotliwości. 
Podczas gdy znormalizowana pojemność przy 400 Hz jest praktycznie nieczuła 
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na zmiany pokrycia elektrody, to odczyty dla częstotliwości 4 kHz i 40 kHz wy-
kazują wyraźny wzrost czułości pomiaru. Co więcej, odczyty pojemności przy 
najwyższej częstotliwości wykazują trend zbliżony do liniowego. Innymi słowy, 
pomiar pojemności w tym zakresie częstotliwości dobrze odzwierciedla stopień 
pokrycia elektrody i jest wprost proporcjonalny do powierzchni zajmowanej 
przez komórki. Zgodnie z powszechną praktyką opisaną w literaturze oraz zgod-
nie z zaleceniami producenta systemów pomiarowych ECIS impedancję pre-
zentuje się zazwyczaj dla częstotliwości f = 16 kHz, rezystancję przy f = 4 kHz, 
a pojemność dla f = 64 kHz [48].

Ryc. 2.9. �Oczekiwany charakter zmian mierzonej rezystancji dla sygnału o częstotliwości 
f = 4 kHz i pojemności dla f = 64 kHz. Wraz ze wzrostem mierzonej wartości rezystancji, wartość 

mierzonej pojemności maleje. W pierwszej fazie zawiesina z komórkami dodawana jest do 
naczynia z pożywką (I). Następnie komórki w dynamicznym tempie migrują po powierzchni 

dna pojemnika, rozmnażając się (II). Po tym etapie wzrost komórek zwalnia (III), następnie 
formują one monowarstwę na dnie naczynia (IV). Ostatnim etapem cyklu życia komórek jest 

ich obumarcie i utrata adhezji do podłoża (V) [50]
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Na rycinie 2.9 przedstawiono przykłady przebiegów rezystancji i pojem-
ności zarejestrowane podczas typowego badania potencjału proliferacyjnego 
komórek w hodowli, a także wyróżniono pięć charakterystycznych faz pro-
cesu. Po dodaniu komórek do naczynia hodowlanego (faza I) komórki swo-
bodnie unoszą się w pożywce, a następnie opadają i przylegają do dna na-
czynia oraz powierzchni elektrod (II). W kolejnej fazie następuje intensywna 
proliferacja komórek (III), prowadząca do stopniowego zwiększania stopnia 
pokrycia elektrody, aż do utworzenia się ciągłej i jednorodnej monowarstwy 
komórkowej (IV). W końcowej fazie obserwuje się obumarcie komórek i utratę 
adhezji do podłoża (V).

2.3.	 Model elektryczny hodowli komórkowej

W zdecydowanej większości układów biologicznych in vitro żywe komórki 
występują w dwóch podstawowych stanach fizycznych: w postaci zawiesiny 
w płynnej pożywce lub jako warstwa przylegająca (adherentna) do powierzchni 
podłoża. Wybór metody pomiarowej jest determinowany głównie przez typ ho-
dowli (zawiesinowa vs. adherentna) oraz stan komórek. Pomimo tej różnorod-
ności metodologicznej, podstawowe modele teoretyczne opisujące interakcję 
komórek z polem elektrycznym i stanowiące podstawę interpretacji danych są 
zbliżone dla większości technik pomiaru impedancji. W technice impedancyj-
nej ECIS elektrody występują w wielu konfiguracjach, posiadają zróżnicowane 
wymiary i znajdują się w różnych odległościach od siebie. Wprowadzono kilka 
modeli matematycznych do analizy związku pomiędzy mierzoną wartością 
impedancji komórki a morfologią i zachowaniem komórek [16, 23, 28, 51–58].

Do wyznaczenia w sposób przybliżony całkowitej impedancji komórek 
pokrywających elektrodę w modelu przedstawionym schematycznie na rycinie 
2.10 można zastosować metodę elementów skończonych. Aby przeanalizować 
widma impedancji uzyskane za pomocą metody ECIS, opracowano funkcję 
opartą na wyprowadzeniu równań różniczkowych i odpowiadających im wa-
runków brzegowych [24, 51, 59]:

	 � (2.8)
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gdzie:
Zn	 –	 impedancja elektrody bezkomórkowej,
I0, I1	–	 zmodyfikowane funkcje Bessela pierwszego rodzaju, rzędu 0 i 1,
Rb	 –	 rezystancja między komórkami.

Parametr Zm jest impedancją błony plazmatycznej, która wynosi:

	 � (2.9)

gdzie:
Cm	 –	 pojemność błony komórkowej, zależna od jej składu i morfologii.

Z kolei γrc określone jest wzorem:

	 � (2.10)

gdzie:
ρ	 –	 rezystywność medium względem hodowli komórkowej,
h	 –	 odległość pomiędzy dolną powierzchnią komórki a podłożem,
rc	 –	 promień komórki,

 [59].

Ryc. 2.10. �Schemat badanego układu komórek z parametrami Cm, Rb, α, w którym komórki 
traktowane są jako dyski o promieniu rc i odległości od powierzchni elektrody o wartość h [59]

Parametr α (ryc. 2.10) jest miarą ograniczenia przepływu prądu w szcze-
linie pod komórkami. Wartość ta zależy od promienia komórki rc, średniej od-
ległości h komórki od powierzchni elektrody oraz rezystywności ρ elektrolitu 
w przestrzeni pod komórkami.
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Parametr Rb jest rezystancją w szczelinach między komórkami i zależy 
od szczelności połączeń międzykomórkowych. Zmiany długości promienia 
komórki również mogą wpływać na Rb, zmniejszenie całkowitej sumy prze-
strzeni międzykomórkowych zwiększa bowiem rezystancję warstwy komó-
rek. Właściwości membrany są reprezentowane przez parametr Cm, na który 
wpływa skład i morfologia błony komórkowej. Wygodnie jest interpretować 
zmierzoną impedancję próbki jako równoważną impedancji kondensatora i re-
zystora połączonych szeregowo. W rzeczywistości komórki nie są ani okrągłe, 
ani prostokątne – ich kształty są zróżnicowane i w trakcie trwania hodowli 
układają się niejednakowo względem siebie. Ten uproszczony model matema-
tyczny pokazuje jednak, że zmiana impedancji spowodowana przez jednorodną 
warstwę komórek wynika z dwóch źródeł: przepływu prądu między powierzch-
nią komórek a podłożem oraz rezystancji między komórkami [24, 60].
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3.	 Cienkowarstwowe 
przetworniki 
w impedancyjnych 
badaniach hodowli 
komórkowych

W niniejszym rozdziale przedstawiono badania mające na celu ocenę wpływu 
materiału elektrod impedancyjnego przetwornika pomiarowego na właściwo-
ści biologiczne komórek hodowlanych monitorowanych z wykorzystaniem 
techniki impedancyjnej ECIS. Omówiono technikę cytometrii mikroprzepły-
wowej oraz zagadnienie biokompatybilności materiałów stosowanych do wy-
twarzania elektrod pomiarowych, stanowiące istotne aspekty projektowania 
układów do badań in vitro.

W ramach badań wykorzystano system pomiarowy ECIS Z-Theta oraz za-
projektowano i wykonano zestaw podłoży z cienkowarstwowymi elektrodami 
grzebieniowymi osadzonymi techniką rozpylania magnetronowego z użyciem 
różnych metali. Badania miały na celu określenie, czy możliwa jest analiza 
zachowań komórek hodowanych, które pozostają w kontakcie z metalami 
indukującymi zróżnicowaną odpowiedź biologiczną — od toksycznej miedzi, 
przez umiarkowanie reaktywne nikiel i chromonikielinę, po wykazujący wy-
soką biokompatybilność tytan [61, 62]. 

Hodowle przeprowadzono dla dwóch linii komórkowych: mysich fibro-
blastów L929 oraz małpich komórek nerkowych VERO. W trakcie prac badaw-
czych rejestrowano parametry elektryczne układu elektroda–komórki, takie 
jak impedancja, rezystancja oraz pojemność, umożliwiające ocenę wpływu 



34

zastosowanego materiału na przebieg procesów biologicznych w hodowli 
komórek w rezultacie zastosowania metali o odmiennych właściwościach. 
Możliwość zaobserwowania proliferacji komórek i ich rozprzestrzeniania się 
na powierzchni elektrod umieszczonych na dnie naczynia stwarza warunki 
pozwalające na ocenę ich zachowania w kontakcie z różnymi materiałami. Taka 
obserwacja otwiera perspektywę wykorzystania zaprezentowanej metody jako 
narzędzia wstępnej oceny biozgodności materiałów oraz identyfikacji poten-
cjalnych kierunków dalszych badań w zakresie interakcji materiał–komórka.

3.1.	 Cytometria mikrofluidyczna

Cytometria to technika zajmująca się określaniem właściwości komórek [63]. 
Cytometria wykorzystująca techniki mikrofluidyczne (zwana czasem mikrocy-
tometrią) jest obecnie jednym z najnowocześniejszych obszarów badań, na co 
wskazuje ogromny udział doniesień naukowych na ten temat m.in. w materia-
łach wiodącej konferencji branżowej: International Conference on Miniaturized 
Systems for Chemistry and Life Sciences – Micro-Total Analysis Systems (µTAS).

Cytometria mikrofluidyczna umożliwia pomiar nielicznej grupy oraz poje-
dynczych komórek w układach znacznie mniejszych niż tradycyjne cytometry 
przepływowe, co czyni ją szczególnie atrakcyjną w badaniach wymagających 
wysokiej czułości, niskiego zużycia próbek oraz łączenia wielu funkcji w jed-
nym układzie [64–67].

Wyróżnia się trzy główne typy rozwiązań: przepływowe, stacjonarne 
oraz przepływowo-stacjonarne, różniące się sposobem organizacji analizy 
komórek [68, 69]. Mikrocytometria przepływowa opiera się na zasadach kla-
sycznej cytometrii przepływowej, lecz w znacznie mniejszej skali. Komórki 
zawieszone w cieczy przepływają przez cienkie kanały mikroprzepływowe, 
gdzie mogą być analizowane pojedynczo przy użyciu różnorodnych detek-
torów. Tego rodzaju systemy umożliwiają szybką analizę dużych populacji 
komórek w czasie rzeczywistym, dzięki czemu są przydatne zwłaszcza w dia-
gnostyce medycznej, analizie krwi czy badaniach przesiewowych [70].

Mikrocytometria stacjonarna polega na analizie komórek unieruchomio-
nych na powierzchni. Pozwala to na szczegółową obserwację ich morfologii, 
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ekspresji białek lub dynamiki procesów biologicznych. Taka metoda jest szcze-
gólnie cenna w badaniach podstawowych nad cyklem komórkowym, migracją 
komórek czy działaniem leków [49].

Trzeci typ, czyli mikrocytometria przepływowo-stacjonarna, łączy zalety 
obu poprzednich podejść. W tym układzie komórki najpierw przepływają przez 
kanał mikroprzepływowy, a następnie są selektywnie zatrzymywane w wyzna-
czonym obszarze, gdzie przeprowadza się ich dokładną analizę. Pozwala to 
na wstępną selekcję interesujących komórek z dużej populacji oraz ich dalszą, 
bardziej szczegółową charakterystykę [71, 72].

Badanie komórek w „mikroskali” może być realizowane z wykorzysta-
niem zróżnicowanych metod detekcji, obejmujących m.in. techniki optyczne, 
mechaniczne, elektrochemiczne, elektroforetyczne oraz impedancyjne, z któ-
rych każda dostarcza informacji o stanie i funkcjonowaniu komórek.

Techniki optyczne, w tym fluorescencja, spektroskopia absorpcji oraz 
pomiary oparte na rozpraszaniu i odbiciu światła, stanowią fundamen-
talną podstawę działania współczesnych układach cytometrycznych [73–75]. 
Wykorzystywane są zaawansowane techniki mikroskopowe, które umożliwiają 
obserwację i akwizycję danych z dużą szybkością, w wysokiej rozdzielczości i na 
szerokim obszarze obrazowania. Równocześnie rozwijane są różnorodne metody 
analizy obrazów, w tym bazujące na algorytmach uczenia maszynowego [76, 77].

W biologii komórkowej kluczowe znaczenie mają następujące techniki 
obrazowania: mikroskopia konfokalna [74, 78], dwufotonowa [79, 80], z uży-
ciem światła warstwowego [81–83] i akustyczna [84, 85].

Wykorzystywane w biomechanice techniki mechaniczne dostarczają in-
formacji o właściwościach komórki, takich jak sztywność, elastyczność, de-
formowalność czy odpowiedź na przyłożone siły mechaniczne. Cechy te mają 
istotne znaczenie w wielu procesach biologicznych, którym podlegają komórki, 
zarówno prawidłowych, jak i chorobowych [86–99].

Techniki elektrochemiczne – stosowane często w konfiguracji mikroprze-
pływowej z miniaturowymi elektrodami – umożliwiają analizę procesów bio-
logicznych, takich jak reakcje redoks, transport jonów przez błony czy ak-
tywność enzymów. Techniki te obejmują: amperometrię, potencjometrię, 
woltamperometrię, spektroskopię impedancyjną oraz elektrochemilumine-
scencję [100–102].
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Metody elektroforetyczne opierają się na oddziaływaniach pomiędzy ko-
mórkami a niejednorodnym polem elektrycznym. W warunkach zmiennego 
pola różnice w polaryzowalności komórek umożliwiają ich przemieszczanie, 
separację lub sortowanie bez konieczności znakowania [103–105]. 

Pomiar impedancji żywych komórek w hodowlach laboratoryjnych sto-
suje się coraz częściej, ponieważ jest to stosunkowo małoinwazyjna metoda 
analityczna do oceny ich stanu [12, 106–109]. Zwykle stosowane są metody po-
jemnościowe, które pozwalają na wykonanie pomiaru impedancji w szerokim 
zakresie częstotliwości. Każda z nich ma swoje specyficzne zalety i ogranicze-
nia, a ich wybór zależy od celu badania, wymaganej rozdzielczości i dostępnego 
sprzętu. Najczęściej stosowane techniki pomiaru impedancji do monitorowania 
komórek to:

	Ò impedancyjna cytometria przepływowa (ang. impedance flow cytometry, IFC), 
znana jako licznik Coultera – metoda zliczania oraz określania wielkości 
różnego rodzaju komórek i cząstek zawieszonych w płynącym elektrolicie, 
bazująca na pomiarze impedancji w obszarze otworu apertury. Zmiany 
rezystancji elektrycznej zachodzą, gdy pojedyncze komórki przepływają 
przez wąski otwór (kapilarę) umieszczony pomiędzy dwiema elektrodami. 
Każde przejście komórki powoduje krótkotrwały impuls elektryczny, któ-
rego amplituda odpowiada objętości komórki, a analiza sygnału pozwala 
określić ich liczbę, wielkość oraz – w bardziej zaawansowanych systemach 
– także właściwości biofizyczne [110, 111];

	Ò elektryczna spektroskopia impedancyjna (ang. electric impedance spec-
troscopy, EIS) – metoda polegająca na analizie odpowiedzi układu elek-
trycznego lub biologicznego na przyłożone napięcie zmienne o zmiennej 
częstotliwości, w ramach której impedancję mierzy się w funkcji częstotli-
wości sygnału, dzięki czemu EIS pozwala uzyskać szczegółowe informacje 
o właściwościach elektrochemicznych materiałów, takich jak przewod-
nictwo jonowe, polaryzacja elektrod, procesy dyfuzyjne czy interakcje na 
granicy faz [7];

	Ò pomiar impedancji komórka–podłoże (ECIS) [16, 107].
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3.2.	 Badania biokompatybilności

Biokompatybilność, inaczej biozgodność, to właściwość materiałów lub sub-
stancji, która warunkuje ich prawidłowe funkcjonowanie i długotrwałą stabil-
ność w środowisku biologicznym [112]. Pojęcie to obejmuje zdolność materiału 
do współistnienia z organizmem bez wywoływania negatywnych reakcji, takich 
jak toksyczność, odpowiedź immunologiczna, hemoliza czy reakcje zapalne. 
Dawniej termin ten odnosił się jedynie do materiałów wszczepianych do or-
ganizmów, współcześnie jego znaczenie jest dużo szersze i opisuje zdolność 
materiału do wywoływania odpowiednio zrównoważonej, akceptowalnej od-
powiedzi biologicznej w określonym kontekście zastosowania.

Podstawowym wymaganiem stawianym biomateriałom jest ich chemiczna 
i biologiczna obojętność wobec środowiska fizjologicznego, co w przypadku za-
równo komórek odzwierzęcych, jak i ludzkich oznacza warunki panujące w or-
ganizmie (pH ok. 7,4; temperatura 37 °C) [113]. Istotnym kryterium pozostaje 
również brak właściwości kancerogennych, cytotoksycznych oraz zdolności 
do inicjowania reakcji alergicznych. Biokompatybilność materiału zależy nie 
tylko od jego składu chemicznego, ale także od właściwości powierzchniowych, 
takich jak zdolność do adsorpcji białek, wspieranie adhezji komórek oraz ich 
proliferacji. W celu zwiększenia biozgodności materiałów często stosuje się 
techniki modyfikacji powierzchni, które mogą m.in. zmniejszyć ryzyko korozji, 
poprawić integrację z otaczającymi tkankami, a także ograniczyć odpowiedź 
zapalną [114–118].

Z powyższych względów termin „biokompatybilność” nie obejmuje wszyst-
kich możliwych zależności występujących pomiędzy materiałem a organizmem 
żywym, dlatego też powinien być dodatkowo opisywany definicjami uzupeł-
niającymi [119–121]. Przykładowo dane dotyczące toksyczności pierwiastków 
chemicznych najczęściej odnoszą się do ekspozycji wynikającej z przyjmowania 
ich drogą pokarmową lub poprzez narażenie środowiskowe – kontakt ze skórą 
czy inhalację – tymczasem właściwości materiału wprowadzanego do organi-
zmu w formie implantu mogą znacząco odbiegać od tych warunków zarówno 
pod względem formy chemicznej (np. stopień utlenienia), fizycznej (np. po-
stać cząsteczkowa, jonowa, amorficzna), jak i dynamiki uwalniania substancji 
(np. dawka, tempo dyfuzji) [122–124]. Parametry te mogą być nieznane lub 
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trudne do jednoznacznego określenia, co znacząco utrudnia przewidywanie 
potencjalnych efektów biologicznych i ocenę rzeczywistego ryzyka toksykolo-
gicznego związanego z danym materiałem implantacyjnym [125, 126].

Przykładem materiału powszechnie uznawanego za wykazujący wysoką 
biozgodność jest platyna, która ze względu na swoje właściwości elektroche-
miczne i stabilność chemiczną była przez długi czas materiałem powszechnie 
stosowanym w urządzeniach medycznych. Zakładano, że nie ulega ona istot-
nemu rozpuszczaniu w warunkach fizjologicznych, co stanowiło podstawę 
szerokiego zastosowania, w ostatnich latach pojawiły się jednak doniesienia 
kliniczne dokumentujące przypadki degradacji i korozji elektrod platyno-
wych, prowadzące do uwalniania tego metalu do otaczających tkanek. Mimo 
że mechanizmy prowadzące do uwalniania platyny nie zostały jeszcze w pełni 
poznane, liczne badania z wykorzystaniem zaawansowanych technik anali-
tycznych potwierdziły obecność zarówno rozpuszczalnych form platyny, jak 
i jej nierozpuszczalnych produktów korozji. Zjawisko to wskazuje na potrzebę 
dalszej weryfikacji długoterminowej stabilności i bezpieczeństwa stosowania 
nawet tych materiałów, które dotychczas były uznawane za biologicznie obo-
jętne [127–129].

W kontekście dynamicznego rozwoju materiałów stosowanych w aplika-
cjach biologicznych i medycznych oraz rosnących potrzeb w zakresie dokładnej 
oceny ich wpływu na układ biologiczny istotne staje się opracowywanie no-
wych, szybkich i czułych metod analitycznych służących do oceny biokompa-
tybilności. Obecnie dostępnych jest wiele metod nieklinicznych i klinicznych, 
takich jak testy in vitro, in vivo, badania histopatologiczne, testy uwalniania 
jonów czy testy skórne nadwrażliwości, niemniej jednak każda z nich ma swoje 
ograniczenia – od wysokich kosztów, przez długi czas realizacji, po trudności 
w jednoznacznym przypisaniu obserwowanych reakcji biologicznych do kon-
kretnego materiału lub mechanizmu. Z tego względu zasadnym jest poszuki-
wanie alternatywnych podejść, które umożliwią efektywne, małoinwazyjne 
i ilościowe monitorowanie wpływu materiałów na komórki.

Jednym z takich rozwiązań może być technika impedancyjna ECIS. 
W badaniach własnych autora wykorzystano ją do wstępnej oceny przydat-
ności w analizie biokompatybilności cienkowarstwowych elektrod metalicz-
nych. Jak wspomniano wcześniej, do testów wybrano metale o różnym stopniu 
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reaktywności biologicznej [61, 62]: toksyczną miedź, umiarkowanie reaktywne 
nikiel [130] i chromonikielinę, a także tytan – uznawany za metal o wysokiej bio-
zgodności. Założono, że brak adhezji lub szybkie obumieranie komórek będzie 
świadczyło o silnej reakcji cytotoksycznej, natomiast rozrost monowarstwy ko-
mórkowej umożliwi dalszą analizę ich zachowania w czasie. Wybór powyższych 
materiałów miał na celu ocenę, czy przy zastosowaniu metody impedancyjnej 
będzie można określić wpływ danego materiału na komórki in vitro.

Uzyskane wyniki mogą stanowić podstawę do dalszych badań nad we-
ryfikacją metody impedancyjnej jako alternatywnego narzędzia do wstępnej 
oceny biokompatybilności, które może uzupełniać obecnie stosowane metody 
biologicznej oceny materiałów [124, 131, 132].

3.3.	 Technologia podłoża pomiarowego z przetwornikami 
impedancyjnymi

Osadzanie cienkowarstwowe oraz fotolitografia umożliwiają formowanie elek-
trod o zróżnicowanej geometrii, dostosowanej do specyficznych potrzeb moni-
torowania hodowli komórkowych in vitro. W badaniach własnych do wytwarza-
nia warstw metalicznych wykorzystano technikę rozpylania magnetronowego. 
Pozwala ona na kontrolowane nanoszenie jednorodnych warstw materiału 
o wysokiej czystości i dobrze kontrolowanej grubości. Choć większość warian-
tów warstw uzyskiwanych techniką rozpylania magnetronowego zaliczana jest 
do metod fizycznego osadzania z fazy lotnej, to wprowadzenie gazów reaktyw-
nych do procesu pozwala również na prowadzenie reaktywnego rozpylania, 
stanowiącego połączenie mechanizmów fizycznych i chemicznych [3, 4].

Proces rozpylania odbywa się w komorze próżniowej (ryc. 3.1), w której 
wytwarza się wysoką próżnię, a następnie wprowadza się gaz obojętny aż do 
osiągnięcia odpowiedniego ciśnienia roboczego, najczęściej 10-2 Tr (1,33 Pa). 
Do elektrody z targetem przykłada się wysoką polaryzację ujemną, natomiast 
anodę polaryzuje się dodatnio albo pozostaje ona uziemiona.

W badaniach własnych osadzanie cienkich warstw przeprowadzono 
przy użyciu urządzenia do rozpylania magnetronowego Nano36 firmy 
Kurt J. Lesker (ryc. 3.2, tab. 3.1). Komora próżniowa ma kształt sześcianu 
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o boku 16″ (ok. 40 cm). Próżnia w komorze osiągana jest przy użyciu dwu-
stopniowego układu pompującego składającego się z pompy wstępnej (ole-
jowa, mechaniczna pompa rotacyjna) oraz pompy wysokiej próżni (pompa 
turbo	molekularna). Zastosowany układ jest w stanie osiągnąć ciśnienie na 
poziomie 5·10-⁷ Tr. Urządzenie zostało wyposażone w zasilacze KJLC 1 kW 
DC oraz KJLC 300W RF z automatycznym dopasowaniem impedancji. W ko-
morze znajdują się dwa magnetrony, z których jeden pracuje w trybie DC, 
a drugi – RF (tab. 3.1), umożliwiając wytwarzanie materiałów przewodzących, 
półprzewodnikowych i dielektrycznych.

Ryc. 3.1. �Schematyczny przekrój magnetronu z anodą pierścieniową wg rozwiązania firmy 
Kurt J. Lesker
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Ryc. 3.2. �Urządzenie do rozpylania magnetronowego Nano36 firmy Kurt J. Lesker (z lewej) oraz 
komora próżniowa z magnetronami (z prawej)

Tabela 3.1.	� Specyfikacja magnetronów napylarki Nano36

Parametr Specyfikacja

Model magnetronu Torus® 2”

Moc nominalna (DC) 300 W

Moc nominalna (RF) 150 W

Ciśnienie robocze 1 do 50 mTr

Średnica targetu 2” (50,8 mm)

Maksymalna grubość targetu (materiały niemagnetyczne) 0,250” (6,3 mm)

Maksymalna grubość targetu (materiały magnetyczne) 0,125” (3,2 mm)

Projekt przetworników impedancyjnych opracowano, wzorując się na do-
stępnych komercyjnie podłożach pomiarowych typu 8W10E+ oraz 8WCP  
o wymiarach 76 × 38 mm2 produkowanych przez Applied BioPhysics, Inc. 
(ryc. 2.5). Konstrukcję wyprowadzeń elektrycznych dostosowano do wymagań 
systemu pomiarowego ECIS Z-Theta.

Zaprojektowano i wytworzono maskę fotolitograficzną zawierającą osiem 
par elektrod umieszczonych na pojedynczym podłożu. W strukturach konden-
satorów grzebieniowych szerokość pojedynczego „palca” elektrody oraz odle-
głość pomiędzy sąsiednimi „palcami” wynosiła 200 μm. W przypadku obec-
ności w pełni jednorodnej monowarstwy komórkowej zastosowane elektrody 
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pojemnościowe umożliwiają jednoczesne monitorowanie parametrów bio-
elektrycznych populacji komórek obejmującej średnio od 2000 do 8000 ko-
mórek. Przygotowano dwie wersje masek fotolitograficznych, umożliwiające 
przeprowadzenie procesu fotolitografii zarówno z wykorzystaniem emulsji 
pozytywowej, jak i negatywowej (ryc. 3.3).

Do wytworzenia matryc pomiarowych zastosowano podłoże z poliwę-
glanu o grubości 2 mm. Wybór tego materiału był podyktowany jego obojęt-
nością chemiczną względem organizmów żywych, a ponadto uformowane zeń 
struktury nie ulegały odkształceniom, ugięciom ani nie kumulowały naprężeń 
wewnętrznych pod wpływem stosowanych obróbek i odczynników.

Ryc. 3.3. �Projekt masek technologicznych do matryc pomiarowych w wersji pozytywowej (na 
górze) i negatywowej (na dole)

Kluczowym etapem technologicznym było wytworzenie cienkiej warstwy 
metalicznej metodą rozpylania magnetronowego z wykorzystaniem urządzenia 
Nano36. Szczegółowe parametry procesu, dobrane indywidualnie dla każdego 
z badanych metali (Cu, Ni, Ti, NiCr), zestawiono w tabeli 3.2. Kolejne etapy 
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wytwarzania struktury elektrod na podłożu poliwęglanowym były identyczne 
dla wszystkich badanych metali.

Tabela 3.2.	� Parametry rozpylania magnetronowego dla zastosowanych warstw metali

Metal Grubość warstwy [nm] Moc [W] Przepływ Ar [sccm] Czas osadzania [min]

Cu 100 150 75 15

Ni 150 100 75 200

NiCr 500 200 100 80

Ti 400 150 75 85

Proces odwzorowania kształtów przy użyciu maski technologicznej prze-
prowadzono w procesie fotolitografii wykonywanej przy użyciu emulsji światło-
czułej Positiv 20. Emulsję wstępnie wygrzano, a następnie naświetlano przez trzy 
minuty świetlówką UV-A o mocy 20 W. Wzór wytrawiono za pomocą uniwer-
salnego wywoływacza AGT-087 firmy AG TermoPasty. W trakcie całej sekwencji 
technologicznej temperatura procesów nie przekraczała 70 °C. Ograniczenie to 
wynikało z konieczności ochrony podłoża poliwęglanowego przed odkształce-
niami, niekontrolowaną polimeryzacją lub innymi formami degradacji termicz-
nej, które mogłyby zaburzyć precyzję i powtarzalność wytwarzanej struktury.

W kolejnym etapie przeprowadzono selektywne trawienie nieosłoniętej 
warstwy metalicznej w procesie trawienia chemicznego przy użyciu kwasów: 
azotowego (HNO₃), solnego (HCl) oraz ich mieszaniny w stosunku objętościo-
wym 3 : 1 (woda królewska). Po trawieniu podłoża poddano intensywnemu 
oczyszczaniu w kąpieli ultradźwiękowej z użyciem wody dejonizowanej w celu 
usunięcia resztek odczynników i produktów reakcji. 

Ostatnim etapem montażu było przyklejenie na utworzoną matrycę 
elektrod wykonanej z przezroczystego polimeru nakładki z ośmioma cylin-
drycznymi studzienkami hodowlanymi. Połączenie zabezpieczono uszczel-
nieniem z biokompatybilnego silikonu. W efekcie powstała funkcjonalna ma-
tryca pomiarowa, w której dno każdej studzienki stanowi aktywne podłoże 
z wytrawionymi elektrodami grzebieniowymi (ryc. 3.4). Pojedyncze naczynie 
charakteryzowało się objętością roboczą 600 µl i powierzchnią hodowlaną 
0,8 cm² (ryc. 3.5). Gotowe matryce poddano sterylizacji naświetlaniem pro-
mieniowaniem ultrafioletowym przez piętnaście minut [133–137].
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Ryc. 3.4. �Kondensator grzebieniowy wytworzony w warstwie miedzi na podłożu 
poliwęglanowym

Ryc. 3.5. �Matryca wytworzona do pomiaru impedancji komórek z wykorzystaniem 
poliwęglanowego podłoża o grubości 2 mm zawierająca osiem niezależnych naczyń 

z elektrodami grzebieniowymi z miedzi
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W tabeli 3.3 zestawiono wyniki pomiarów rezystancji przetworników 
impedancyjnych (wraz ze ścieżkami metalizacji doprowadzającymi do pól 
kontaktowych), wykonanych po dodaniu pożywki do naczynia hodowlanego. 
Zaobserwowane różnice między poszczególnymi materiałami metalizacji nie 
mają charakteru przypadkowego rozrzutu pomiarowego – wynikają przede 
wszystkim z odmiennych właściwości elektrochemicznych tych materiałów 
w środowisku pożywki hodowlanej. W przypadku miedzi i tytanu istotną rolę 
odgrywa degradacja metalizacji w wyniku reakcji z komponentami pożywki 
(omówiona w dalszej części), co prowadzi do wzrostu rezystancji przetwor-
ników. Ponadto kluczowe znaczenie ma proces stabilizacji układu elektroda–
pożywka, który wymaga ok. 24 godzin, aby osiągnąć stan równowagi. Różnice 
między poszczególnymi wariantami Ni (Ni_1/2 vs. Ni_3) oraz NiCr (NiCr_1/2/3 
vs. NiCr_4) można tłumaczyć zróżnicowaną grubością warstw, jakością struk-
tury krystalicznej otrzymanej po procesach osadzania, fotolitografii i trawie-
nia. W związku z powyższym wartość rezystancji nie jest wyłącznie funkcją 
parametrów geometrycznych ścieżek, lecz wypadkową czynników technolo-
gicznych i elektrochemicznych, które należy rozpatrywać łącznie.

Tabela 3.3.	� Rezystancja przetworników impedancyjnych po dodaniu pożywki do naczynia

Oznaczenie
podłoża

Rezystancja [Ω] dla przetworników nr

1 2 3 4 5 6 7 8

Cu_1 1492 552 1186 1658 722 481 660 –

Cu_2 1959 1390 1147 1746 1678 1693 3437 3617

Ni_1 707 873 1024 1207 739 989 1124 1290

Ni_2 654 862 1024 1252 664 897 965 1006

Ni_3 12000 – – – 12229 16628 21371 –

Ti_1 1319 1892 2831 10946 992 1999 – –

Ti_2 11405 15180 18557 17822 9384 10163 11134 13328

Ti_3 – 5886 8366 – – – – –

NiCr_1 1298 1506 1727 – 667 1421 1648 1853

NiCr_2 – – 1444 1666 1072 1426 1749 2226

NiCr_3 – – – – – 1252 1473 1740

NiCr_4 – – 3304 4627 – 2372 – 3561
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3.4.	 Hodowle komórek w obecności różnych metali

W badaniach własnych do oceny potencjału biologicznego hodowanego na 
wytworzonych przetwornikach impedancyjnych zastosowano standardowe 
linie komórkowe mysich fibroblastów L929 oraz małpich komórek VERO. 
Dobór linii komórkowych podyktowany był głównie ich powszechnym stoso-
waniem oraz możliwościami porównawczymi w przeprowadzonych ekspery-
mentach. Doświadczenia były prowadzone zgodnie z metodologią zalecaną 
przez producenta linii komórkowych, American Type Culture Collection [138]. 
Do hodowli użyto opracowanej przez Harry’ego Eagle’a pożywki MEM (ang. 
Minimal Essential Medium) z 10% płodową surowicą bydlęcą (ang. Fetal 
Bovine Serum, FBS) inaktywowaną termicznie i antybiotykami (100 IU/ml 
penicyliny, 10 mg/ml streptomycyny, 25 μg/ml amfoterycyny B). Procedury 
hodowli dla obu typów komórek różniły się jedynie koniecznością użycia tryp-
syny w przypadku komórek VERO do ich oderwania od ścian naczynia.

Wszystkie doświadczenia przeprowadzono na stanowisku opisanym 
w rozdziale 2 (ryc. 2.3), a składającym się z systemu pomiarowego ECIS 
Z-Theta wraz ze stacją bazową, inkubatora Galaxy 170R oraz komputera z apli-
kacją sterującą odpowiedzialną za zaprogramowanie cykli pomiarowych oraz 
akwizycję danych.

W pracy przyjęto jednolitą konwencję oznaczania naczyń hodowlanych: 
te na podłożu umieszczonym w gnieździe A stacji bazowej identyfikowane są 
numerami 1–8, zaś te na podłożu w gnieździe B – 9–16 (ryc. 3.6).

Komórki umieszczane w inkubatorze miały zapewnioną stałą wilgotność, 
temperaturę 37 °C i poziom nasycenia powietrza 5% CO2. Przed rozpoczęciem 
właściwej hodowli podłoża testowe wraz z samą pożywką zostały umieszczone 
w inkubatorze na 24 godziny, w celu jej ustabilizowania. Po tym czasie apli-
kowano do naczyń 600 μl mieszaniny zawierającej 60 μl zawiesiny komórek 
oraz 540 μl świeżej pożywki, co dawało stosunkowo dużą gęstość wysiewu – 
ok. 1,2·105 komórek/ml. Gęstość komórek w zawiesinie zwykle zależy od roz-
patrywanego problemu badawczego. Przy badaniach adhezji i rozprzestrzenia-
nia się komórki wysiewa się z dużą gęstością, zaś w przypadku monitorowania 
proliferacji jest ona zwykle mniejsza [139].
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Ryc. 3.6. �Stacja bazowa z umieszczonymi podłożami testowymi wraz z numeracją naczyń 
hodowlanych w gniazdach A i B

3.4.1.	 Miedziany przetwornik impedancyjny

Ze względu na dobrze opracowaną i stosunkowo prostą technologię obróbki 
oraz trawienia miedzi do badań wstępnych zostały wykorzystane matryce 
z elektrodami miedzianymi. Miały one na celu weryfikację poprawności ca-
łego procesu technologicznego oraz funkcjonalności stanowiska pomiaro-
wego, zanim przystąpiono do testów z wykorzystaniem pozostałych materia-
łów (ryc. 3.7).
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Ryc. 3.7. �Podłoże z matrycą z kondensatorów grzebieniowych z miedzi

W pierwszej kolejności zbadano stabilność elektrochemiczną miedzianych 
elektrod w środowisku pożywki hodowlanej. Po upływie ok. doby zaobserwo-
wano początek procesu korozji w postaci wyraźnego rozpuszczania warstwy 
metalicznej; natomiast po dwóch dobach ów proces doprowadził do niemal cał-
kowitego usunięcia cienkiej warstwy miedzi z powierzchni podłoża, co wska-
zuje na jej wysoką niestabilność w warunkach eksperymentalnych (ryc. 3.8).
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Ryc. 3.8. �Podłoże z miedzianymi elektrodami i powiększone naczynie nr 6 po 3 h od dodania 
pożywki (u góry), po 24 h (zdjęcia środkowe) i po 48 h (na dole) przedstawiające postępujące 

trawienie miedzi

Rozpoznany wpływ pożywki na warstwę miedzi jest poważnym utrudnie-
niem i mimo że przetwornik ten wydaje się nieprzydatny w tego typu zastoso-
waniach, to jednak zdecydowano się na kontynuację badań i przeprowadzenie 
pełnej hodowli z jego użyciem.

Hodowlę przeprowadzono przy użyciu linii mysich fibroblastów L929 na 
dwóch podłożach (Cu_1 oraz Cu_2) zawierających elektrody z miedzi. Podłoża zo-
stały umieszczone w stacji bazowej w obydwóch gniazdach pomiarowych. Zgodnie 
z numeracją przedstawioną na rycinie 3.6 w gnieździe A podłoże z kondensato-
rami oznaczono numerami 1–7 (elektrody kondensatora w naczyniu nr 8 zostały 
uszkodzone w trakcie procesów technologicznych), zaś w gnieździe B – 9–16. 
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Wartości dla każdego kondensatora przy danej częstotliwości rejestrowano 
co dwie minuty, dlatego każdy punkt na krzywej odpowiada rzeczywistemu 
pomiarowi, a nie wartości interpolowanej. W trakcie eksperymentu, około 15. 
godziny od jego rozpoczęcia, w gnieździe B wystąpiła przerwa w akwizycji 
danych spowodowana błędem użytkownika. Pomiar został przywrócony po 
ok. 5 godzinach, co znajduje odzwierciedlenie w postaci luki w danych. Cały 
eksperyment zakończono po ok. 42 godzinach. Wyniki pomiarów parametru 
Δ|Z| dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz przedstawiono na rycinach 3.9–3.10. 

Po dodaniu pożywki, a przed wprowadzeniem komórek do naczyń hodow-
lanych, wykonano pomiary impedancji układu (Z₀). Na podstawie zmierzonej 
impedancji system pomiarowy automatycznie wyznaczał odpowiadające jej 
wartości rezystancji (R₀) oraz pojemności (C₀), stosując odpowiedni model 
zastępczy dwójnika elektrycznego. W trakcie trwania hodowli komórkowej 
rejestrowano kolejne wartości impedancji Z(t), z których w analogiczny sposób 
wyznaczano R(t) i C(t). Następnie dla każdego punktu pomiarowego obliczano 
zmiany tych wielkości względem wartości początkowych, zgodnie z ogólną 
zależnością:

	 ΔX = X(t) – X0,� (3.1)

gdzie:
ΔX	 –	 odpowiednio Δ|Z|, ΔR lub ΔC,
X(t)	 –	 wartość danego parametru w chwili t,
X0	 –	 wartość danego parametru przed dodaniem komórek.

W konsekwencji początkowa wartość każdej z analizowanych krzywych 
(Δ|Z|, ΔR, ΔC) wynosi zero, natomiast kolejne punkty pomiarowe odzwier-
ciedlają zmiany wartości danego parametru w odniesieniu do stanu począt-
kowego. Umożliwia to jednoznaczne uwidocznienie zmian zachodzących po 
rozpoczęciu hodowli komórkowej, a także pozwala na porównanie wyników 
uzyskanych dla poszczególnych naczyń hodowlanych niezależnie od wpływu 
ich początkowej rezystancji (tab. 3.3). Na rycinach 3.11–3.14 przedstawiono 
wyniki pomiarów zmian wartości rezystancji oraz pojemności dla obu podłoży 
testowych, obliczonych w sposób analogiczny do impedancji według wzoru 3.1.
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Ryc. 3.9. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 42 h dla częstotliwości sygnału f  = 16 kHz na podłożu Cu_1 w naczyniach 1–7

Ryc. 3.10. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 42 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz na podłożu Cu_2 w naczyniach 9–16

Ryc. 3.11. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 42 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz na podłożu Cu_1 w naczyniach 1–7
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Ryc. 3.12. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 42 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz na podłożu Cu_2 w naczyniach 9–16

Ryc. 3.13. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 42 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz na podłożu Cu_1 w naczyniach 1–7

Ryc. 3.14. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 42 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz na podłożu Cu_2 w naczyniach 9–16
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Analiza wyników pomiarów elektrycznych w trakcie hodowli ujawniła 
systematyczny wzrost wartości rezystancji i impedancji oraz zmianę pojem-
ności. Trend ten wynika głównie z postępującej korozji elektrochemicznej 
miedzi, obejmującej jej utlenianie i rozpuszczanie w pożywce hodowlanej, 
co istotnie zakłóca interpretację sygnałów biologicznych w standardowym 
zakresie częstotliwości.

Aby uwzględnić ten efekt, przeanalizowano dane dla wszystkich zasto-
sowanych częstotliwości sygnału (62,5 Hz–64 kHz). Na rycinach 3.15–3.17 
przedstawiono odpowiednio zmiany impedancji, rezystancji i pojemności dla 
naczynia nr 4 na podłożu Cu_1. Najistotniejsze zmiany zaobserwowano w po-
czątkowych 15 godzinach od dodania komórek do naczynia. Proces adhezji 
i proliferacji komórek rozpoczął się po upływie ok. 3 godzin, co objawiło się 
wyraźnym wzrostem impedancji i rezystancji oraz spadkiem pojemności, od-
zwierciedlając formowanie się monowarstwy. Około 11. godziny widoczna stała 
się stabilizacja mierzonych wartości, oznaczająca uformowanie się monowar-
stwy komórek. Natomiast po 14 godzinach odnotowano gwałtowną zmianę 
trendu – spadek rezystancji i impedancji przy równoczesnym wzroście po-
jemności. Profil tych zmian jest charakterystyczny dla utraty adhezji komórek 
i ich obumierania.

Podobna, choć mniej wyraźna, sytuacja zaszła w naczyniach nr 3 
(ryc. 3.18–3.20) i nr 1 (ryc. 3.21–3.23), gdzie dopiero po ok. 10 godzinach roz-
poczęło się namnażanie hodowli i tworzenie monowarstwy, co prawdopo-
dobnie było spowodowane obecnością toksycznej miedzi na podłożu. Po tym 
czasie nastąpił wzrost wartości rezystancji i impedancji oraz spadek wartości 
pojemności. Po 30. godzinie trwania hodowli jej parametry elektryczne stabili-
zują się, natomiast następuje powolny, lecz ciągły wzrost mierzonych wartości 
R i Z oraz analogiczny spadek wartości C – wynik utleniania i rozpuszczania 
elektrod miedzianych kondensatora grzebieniowego.
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Ryc. 3.15. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek do 20. godziny 
w naczyniu numer 4 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału 

Ryc. 3.16. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek do 20. godziny 
w naczyniu numer 4 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału

Ryc. 3.17. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek do 20. godziny 
w naczyniu numer 4 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału
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Ryc. 3.18. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 3 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału

Ryc. 3.19. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 3 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału

Ryc. 3.20. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 3 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału
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Ryc. 3.21. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 1 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału

Ryc. 3.22. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 1 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału

Ryc. 3.23. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek do 35. godziny 
w naczyniu numer 1 na podłożu Cu_1 przy różnych częstotliwościach sygnału
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Pomimo uzyskania krzywych o oczekiwanym przebiegu, interpretacja 
wyników jest dość trudna. W trakcie pomiarów zaobserwowano stopniową 
degradację elektrod przetwornika. Efekt ten jest wyraźnie widoczny na przed-
stawionych wykresach. Wskazuje to na fakt, że miedź – mimo swoich korzyst-
nych właściwości fizykochemicznych do wielu aplikacji – nie jest odpowied-
nim materiałem do zastosowań związanych z pomiarami impedancyjnymi 
w warunkach hodowli komórkowych. Zgodnie z literaturą nie jest ona uzna-
wana za materiał biokompatybilny, jednak celem przeprowadzonego ekspe-
rymentu było wstępne oszacowanie jej przydatności do krótkotrwałych po-
miarów powierzchniowych, np. naskórnych. Lepsze zrozumienie wpływu 
kontaktu miedzi z materiałem biologicznym mogłoby otworzyć możliwość jej 
zastosowania w konstrukcji urządzeń jednorazowego użytku (np. testy bio-
chemiczne) lub przyrządów przeznaczonych do chwilowego kontaktu z ma-
teriałem biologicznym.

3.4.2.	 Niklowy przetwornik impedancyjny

Nikiel był szeroko stosowany w budowie różnych cienkowarstwowych układów 
mikroelektronicznych. Jest używany w różnych rodzajach czujników dzięki 
swojej dobrej wytrzymałości na wysokie temperatury, odporności na korozję, 
wysokiemu temperaturowemu współczynnikowi rezystancji i liniowej cha-
rakterystyce zależności rezystancji od temperatury. Mimo że wywołuje reakcje 
alergiczne u 20% populacji, czysty nikiel pełni rolę mikroelementu, dlatego 
też stanowi interesujący materiał do zastosowań w podobnych aplikacjach.

Podczas kolejnego eksperymentu przeprowadzono hodowlę fibrobla-
stów mysich (L929) na podłożach (Ni_1 oraz Ni_2) z elektrodami niklowymi 
(ryc. 3.24), gdzie zmierzono rezystancję, pojemność i impedancję dla często-
tliwości sygnału z zakresu 62,5 Hz–64 kHz. Eksperyment trwał ok. 43 godzin. 
Jednak tylko wyniki uzyskane w ciągu pierwszych kilkunastu godzin pozwalają 
na interpretację. Po tym czasie nastąpiło uszkodzenie (odklejanie od podłoża) 
warstwy metalu, pociągające za sobą gwałtowny wzrost rezystancji i impedan-
cji (ryc. 3.25–3.28). Zmiany widoczne są również na wartościach zmierzonej 
pojemności (ryc. 3.29–3.30). Hodowlę komórkową kontynuowano do ok. 43. 
godziny, pomimo uzyskania nietypowych rezultatów. 
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Ryc. 3.24. �Dwa podłoża testowe z elektrodami grzebieniowymi z niklu

Ryc. 3.25. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 43 h dla częstotliwości sygnału f  = 16 kHz na podłożu Ni_1 w naczyniach 1–8 
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Ryc. 3.26. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 43 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz na podłożu Ni_2 w naczyniach 9–16

Ryc. 3.27. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz na podłożu Ni_1 w naczyniach 1–8

Ryc. 3.28. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz na podłożu Ni_2 w naczyniach 9–16
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Ryc. 3.29. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz na podłożu Ni_1 w naczyniach 1–8

Ryc. 3.30. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz na podłożu Ni_2 w naczyniach 9–16

Po zakończeniu hodowli wykonywano zdjęcia mikroskopowe powierzchni 
elektrod po hodowli komórkowej (ryc. 3.31–3.32). Analiza obrazów ujawniła 
miejscową utratę adhezji warstwy metalicznej do podłoża polimerowego, co 
stanowi bezpośrednią przyczynę zaobserwowanego w danych gwałtownego 
wzrostu rezystancji oraz impedancji. Obszary, na których warstwa niklu ule-
gła całkowitemu oderwaniu, zostały skutecznie skolonizowane przez komórki 
(ryc. 3.32). Ich wysokie zagęszczenie wskazuje na zachodzące w trakcie eks-
perymentu procesy proliferacji i migracji. Co istotne, komórki równomiernie 
rozprzestrzeniły się na całej dostępnej powierzchni dna, obejmując zarówno 
biokompatybilny poliwęglan, jak i pozostałe fragmenty metalizacji niklowych. 
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Kluczową obserwacją jest obecność komórek również na zachowanych 
fragmentach elektrod. Gdyby powierzchnia niklu wykazywała toksyczność 
lub znacząco hamowała adhezję, komórki byłyby ograniczone wyłącznie do 
obszarów pozbawionych metalu. Fakt ich obecności na obu typach powierzchni 
sugeruje, że w warunkach tego eksperymentu nikiel nie działał jako bariera 
absolutnie cytotoksyczna, pozwalając na przyczepienie i przetrwanie części 
populacji [137].

Na rycinie 3.33 przedstawiono zmiany modułu impedancji w czasie 
określone przy trzech różnych częstotliwościach sygnału AC dla czterech 
elektrod wykazujących podobny charakter zmian mierzonych parametrów. 
W ciągu pierwszych 18 godzin hodowli odnotowano wzrost impedancji o około 
130–200 Ω, co wskazuje na dobrą żywotność komórek i ich aktywny poten-
cjał proliferacyjny. Analogiczny trend zaobserwowano dla rezystancji przy 
f = 4 kHz (ryc. 3.34), która reprezentuje jakość i funkcję bariery komórkowej, 
toteż uwzględnia rezystancję w kierunku przepływu prądu okołokomórkowego 
i międzykomórkowego. Przy znacznie wyższej częstotliwości prąd zaczyna 
przepływać przez komórki ze względu na pojemnościowy charakter błon ko-
mórkowych. Jednocześnie w pierwszych 18 godzinach odnotowano wyraźny 
spadek pojemności (ryc. 3.35). Wraz ze wzrostem rezystancji potwierdza on 
proliferację i zwiększanie pokrycia powierzchni elektrod przez komórki. 

Ryc.  3.31. �Uszkodzone elektrody kondensatorów niklowych bez komórek w naczyniu 
referencyjnym po 67 h
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Ryc.  3.32. �Uszkodzone elektrody kondensatorów niklowych z widocznymi komórkami po 67 h 
(24-godzinna stabilizacja warunków medium i 43-godzinna hodowla komórek)

Ryc. 3.33. �Zmiany modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej do 
18 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 4, 7, 8, 12 z elektrodami niklowymi
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Ryc. 3.34. �Zmiany rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej do 18 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 4, 7, 8, 12 z elektrodami niklowymi

Ryc. 3.35. �Zmiany pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej do 18 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 4, 7, 8, 12 z elektrodami niklowymi

Na tym etapie badań możliwość przeprowadzenia pełnej analizy danych 
była ograniczona, niemniej jednak uzyskane krzywe zmian impedancji, re-
zystancji i pojemności w czasie wykazują charakterystyczny profil typowy 
dla rozwoju hodowli komórkowej in vitro, z wyraźnie zaznaczonymi fazami 
odpowiadającymi adhezji, proliferacji i formowaniu zwartej monowarstwy.

Problemy z adhezją warstwy niklu do podłoża polimerowego mogły wy-
nikać z niedoskonałości procesu trawienia lub niewystarczającego oczyszcze-
nia powierzchni przed osadzaniem metalizacji. W celu weryfikacji tej hipo-
tezy wytworzono nowe podłoże z warstwą niklu, stosując zaostrzony protokół 
jego czyszczenia przed osadzaniem metalizacji. Podłoże to wykorzystano do 
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długoterminowej hodowli (ponad 160 godzin) z komórkami linii VERO. W tym 
przypadku nie zaobserwowano odseparowania się warstwy metalicznej.

Po podłączeniu podłoża do układu pomiarowego ECIS Z-Theta dane z czte-
rech naczyń (ryc. 3.36–3.38) wskazywały na ciągły rozwój hodowli. Analiza 
wykazała, że w trakcie hodowli komórki pozostawały w fazie aktywnego wzro-
stu – nie zaobserwowano sygnatur zakończenia cyklu. Zmiany parametrów 
elektrycznych miały oczekiwany, komplementarny charakter: wzrostowi re-
zystancji towarzyszył spadek pojemności. Odnotowywane fluktuacje ich war-
tości odzwierciedlają dynamiczne procesy proliferacji i migracji komórek na 
powierzchni elektrod, co jest typowym zachowaniem komórek w warunkach 
sprzyjających wzrostowi.

Obrazowanie mikroskopowe hodowli (ryc. 3.39) po zakończeniu pomia-
rów wykazało, że komórki linii VERO utworzyły na całej dostępnej powierzchni 
dna w pełni zwartą i jednorodną monowarstwę, pokrywającą zarówno pod-
łoże poliwęglanowe, jak i warstwę metalizacji niklowej. Na obrazach nie za-
obserwowano śladów zahamowania proliferacji ani zmian morfologicznych 
świadczących o toksycznym oddziaływaniu podłoża. Dowodzi to tego, że po 
odpowiednim przygotowaniu powierzchnia niklu nie wykazuje działania cy-
totoksycznego w warunkach prowadzonej hodowli i umożliwia prawidłową 
adhezję oraz proliferację komórek. Tym samym – mimo wcześniejszych trud-
ności technologicznych związanych z adhezją warstwy metalicznej w pierw-
szej serii podłoży – odpowiednio przygotowane elektrody niklowe okazały się 
funkcjonalne i nie hamowały wzrostu hodowli.

Ryc. 3.36. �Zmiany modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 167 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 9, 13–15 z elektrodami niklowymi
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Ryc. 3.37. �Zmiany rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 167 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 9, 13–15 z elektrodami niklowymi

Ryc. 3.38. �Zmiany pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 167 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 9, 13–15 z elektrodami niklowymi

Istotnym wyzwaniem dla interpretacji przebiegu zmian parametrów elek-
trycznych (Z, R, C) w czasie są duże różnice między pomiędzy tymi przebiegami 
wyznaczonymi dla różnych naczyń hodowlanych. Przykładowo po kilku godzi-
nach przyrost rezystancji w naczyniu nr 9 wynosił poniżej 3 kΩ, w naczyniu 
nr 14 ok. 5 kΩ, podczas gdy w naczyniu nr 15 przekraczał 7,5 kΩ. Podstawową 
przyczyną tak dużych wartości oraz ich rozrzutu pomiędzy naczyniami może być 
właśnie niejednorodny wpływ powierzchni niklu na komórki w różnych lokaliza-
cjach matrycy. Pomimo ogólnej biokompatybilności lokalne różnice w morfologii 
warstwy metalicznej (chropowatość, grubość, czystość powierzchni) lub subtelne 
różnice w składzie elektrolitu przyelektrodowego mogą wpływać na adhezję, 
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kształt i szczelność połączeń międzykomórkowych w sposób niejednorodny. To 
z kolei wpływa na przepływ prądu drogą międzykomórkową, który jest dominu-
jącą składową prądu przy niskich częstotliwościach. Nawet biokompatybilny ni-
kiel może zatem jako materiał elektrod wprowadzać dodatkowe źródło zmienno-
ści, które utrudnia bezpośrednie porównywanie wyników pomiarów dla różnych 
naczyń i wymaga krytycznego podejścia do analizy danych eksperymentalnych. 

Ryc. 3.39. �Elektrody niklowe w naczyniach hodowlanych nr 14 (lewa kolumna) i nr 15 (prawa 
kolumna) po przeprowadzonej hodowli komórek VERO
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3.4.3.	 Tytanowy przetwornik impedancyjny

Już od prawie 100 lat tytan uznawany jest za znakomity materiał do zastosowań 
implantologicznych [140, 141]. Materiał ten wydaje się szczególnie obiecują-
cym kandydatem na elektrody przetwornika impedancyjnego w rozważanych 
zastosowaniach. Z tego względu podjęto prace badawcze ukierunkowane na 
jego wykorzystanie. 

Elektrody pomiarowe wykonano w warstwie tytanu o grubości 400 nm 
osadzonego na podłożu poliwęglanowym (ryc. 3.40). Rezystancja początkowa 
wynosiła od 1,3 kΩ do ponad 18 kΩ (tab. 3.3).

Hodowle prowadzono z wykorzystaniem dwóch linii komórkowych: my-
sich fibroblastów L929 (na podłożach Ti_1 oraz Ti_2) oraz małpich komórek 
nerkowych VERO (na podłożu Ti_3). Pierwszy eksperyment trwał 72 godziny, 
a system pomiarowy rejestrował dane w trybie ciągłym. Znaczny rozrzut bez-
względnych wartości rezystancji pomiędzy poszczególnymi naczyniami ho-
dowlanymi (tab. 3.3), w połączeniu z automatyczną skalą zakresów pomia-
rowych systemu, sprawił, że krzywe zmian obserwowane w trakcie trwania 
eksperymentu miały niemal liniowy przebieg. Wstępnie mogło to sugerować 
brak znaczącej aktywności biologicznej.

Analiza danych – polegająca na wykreśleniu zmian parametrów w od-
niesieniu do ich wartości wyjściowych (Z₀, R₀, C₀) – ujawniła charaktery-
styczne, nieliniowe trendy, potwierdzając prawidłowy przebieg hodowli w fa-
zach adhezji, proliferacji i formowania monowarstwy.

W naczyniach hodowlanych nr 7 i 8 stwierdzono zwarcie ścieżek elek-
trycznych. Szczegółowa analiza pozostałych naczyń wykazała istotne różnice 
w dynamice zmian parametrów elektrycznych pomiędzy poszczególnymi naczy-
niami (ryc. 3.41–3.46). Zaobserwowane rozbieżności przypisano między innymi 
rozrzutowi geometrii elektrod oraz niedostatecznej czystości powierzchni ma-
tryc, co mogło istotnie wpływać na adhezję i wzrost komórek. Mimo tych różnic 
ogólny przebieg zmian impedancji i rezystancji w większości naczyń wskazywał 
na ciągły rozwój hodowli oraz stopniowe zwiększanie pokrycia elektrod przez 
komórki. Obserwowany komplementarny trend: wzrostowi rezystancji towarzy-
szył spadek pojemności, który jest charakterystyczny dla proliferacji komórkowej 
w zastosowanej metodzie ECIS i potwierdza biologiczną aktywność.
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Ryc. 3.40. �Podłoże testowe z elektrodami tytanowymi

W części naczyń – nr 4, 9–16 – zaobserwowano wyraźny proces degradacji 
warstwy metalizacji, przypuszczalnie utleniania tytanu do dwutlenku tytanu 
(TiO₂). Efekt ten jest widoczny na rycinach 3.42 i 3.44, gdzie wartości impe-
dancji i rezystancji wykazują systematyczny wzrost w całym okresie monito-
rowania hodowli, niezależnie od zmian wynikających z aktywności komórek.

Natomiast w przypadku naczyń o numerach 1–3 oraz 5 i 6 (ryc. 3.41, 3.43 
i 3.45) wyniki pomiarów charakteryzują się zbliżonym przebiegiem zmian ana-
lizowanych parametrów, mimo że ich wartości bezwzględne różnią się nawet 
kilkukrotnie. Wskazuje to na zróżnicowaną liczbę komórek przylegających do 
powierzchni elektrod, co może wynikać z niejednorodnej jakości przygotowa-
nia powierzchni podłoża.
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Ryc. 3.41. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 72 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 1–3, 5, 6 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.42. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 72 h 
dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 4 oraz 9–16 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.43. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 72 h 
dla częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 1–3, 5, 6 z elektrodami tytanowymi
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Ryc. 3.44. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 72 h 
dla częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 4 oraz 9–16 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.45. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 72 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 1–3, 5, 6 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.46. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 72 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 4 oraz i 9–16 z elektrodami tytanowymi
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W przeciwieństwie do hodowli na elektrodach miedzianych i niklowych 
komórki na tytanie, materiale o wysokiej biozgodności, szybko zainicjowały 
procesy adhezji, proliferacji i formowania monowarstwy. Szczegółowa ana-
liza ujawniła jednak, że ok. 23 godzin po zasiewie w części naczyń nastąpiło 
obumieranie komórek, widoczne jako przejściowa zmiana parametrów elek-
trycznych (ryc. 3.47). W większości pozostałych naczyń sygnał ten był trudny 
do wyodrębnienia, ponieważ nałożył się na niego znacznie silniejszy trend 
wzrostowy pochodzący najprawdopodobniej od silnego utleniania tytanu.

Ryc. 3.47. �Zmiana rezystancji i pojemności w przypadku badania hodowli komórek do 30 h 
monitorowania w naczyniach 1, 5 i 6 z elektrodami tytanowymi

Dodatkowo na podłożu z elektrodami tytanowymi (Ti_3) przeprowadzono 
hodowlę komórek linii VERO. Eksperyment przeprowadzono w naczyniach 
oznaczonych nr 10 i 11 (podłoże umieszczone w gnieździe B). Zarejestrowane 
zmiany parametrów elektrycznych wykazywały przebieg typowy dla hodowli 
komórkowej. Monitorowanie hodowli prowadzono przez ok. 115 godzin, przy 
czym pełny cykl życia komórek obejmujący adhezję, proliferację, uformowanie 
i stabilizację monowarstwy został osiągnięty w ciągu pierwszych 51 godzin 
(ryc. 3.48–3.50).
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Ryc. 3.48. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 60 h 
dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 10 i 11 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.49. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 60 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 10 i 11 z elektrodami tytanowymi

Ryc. 3.50. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej 60 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 10 i 11 z elektrodami tytanowymi
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Przeprowadzone badania wykazały ograniczoną przydatność elektrod 
tytanowych w pomiarach impedancyjnych. Pomimo potwierdzonej biokom-
patybilności, która umożliwiała prawidłową adhezję i proliferację komórek, 
procesy zachodzące w obecności pożywki i pola elektrycznego prowadziły do 
stopniowej degradacji warstwy tytanu, najprawdopodobniej poprzez jej utle-
nianie. Proces ten generował silny, narastający w czasie sygnał zakłócający, 
który nakładał się na zmiany pochodzenia biologicznego. W konsekwencji 
niestabilność elektrod obniżała wiarygodność i powtarzalność rejestrowanych 
wyników oraz utrudniała, a w niektórych przypadkach uniemożliwiała, jedno-
znaczną interpretację dynamiki rozwoju hodowli. Podsumowując, tytan mimo 
wysokiej biokompatybilności nie spełnia kryteriów optymalnego materiału 
w tego typu pomiarach.

3.4.4.	 Chromonikielinowy przetwornik impedancyjny

Do wytworzenia kolejnego zestawu elektrod zastosowano chromonikielinę 
(NiCr), stop niklu i chromu (80/20% wag.) [142–144]. Materiał ten charakte-
ryzuje się doskonałą stabilnością mechaniczną i odpornością na utlenianie 
również w temperaturach dochodzących do 1200 °C. Jest stosowany w pro-
dukcji narzędzi chirurgicznych oraz biżuterii mającej bezpośredni kontakt ze 
skórą. Ze względu na dużą rezystywność tego materiału w stosunku do po-
zostałych metali osadzono warstwę o znacznej grubości 500 nm. Dzięki temu 
wartości rezystancji ścieżek pomiędzy polem kontaktowym a elektrodami 
w wytworzonych matrycach pomiarowych (ryc. 3.51) mieściły się w zakresie 
667–4627 Ω (tab. 3.3).

Pierwszą serię eksperymentów przeprowadzono z wykorzystaniem my-
sich fibroblastów linii L929 na podłożach NiCr_1 i NiCr_2. Dla obu matryc 
zarejestrowano dane z 13 przetworników.

Wyniki uzyskane dla podłoża NiCr_1 charakteryzowały się znacznym roz-
rzutem pomiędzy poszczególnymi naczyniami hodowlanymi (ryc. 3.52–3.54). 
Zaobserwowane zmiany wartości mierzonych parametrów wskazują na adhezję 
komórek do dna naczyń oraz zachodzącą proliferację, a jednocześnie – z wyjąt-
kiem wyników uzyskanych dla naczyń nr 1, 6 oraz 7, których przebiegi również 
nie wykazywały wzajemnej zgodności – nie zaobserwowano oczekiwanego 
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charakteru zmian parametrów elektrycznych, zwłaszcza wzrost pojemności 
w trakcie hodowli, zamiast oczekiwanego spadku, uniemożliwiał jednoznaczną 
interpretację biologiczną wyników.

Ryc. 3.51. �Podłoże testowe z elektrodami z chromonikieliny

Dane z przetworników nr 11–16 na podłożu NiCr_2 (ryc. 3.55–3.57) wy-
kazały pełny, prawidłowy cykl rozwoju hodowli. Charakter zmian impedancji, 
rezystancji i pojemności był w pełni zgodny z oczekiwanym wzorcem teore-
tycznym dla metody ECIS. Zmierzone wartości charakteryzowały się wysoką 
powtarzalnością między naczyniami, świadczącą o jednorodnych warunkach 
w układzie. Na krzywych wyraźnie zidentyfikowano wszystkie etapy: adhezję, 
proliferację, utworzenie monowarstwy oraz obumieranie komórek. Obserwacje 
mikroskopowe wykonane po eksperymencie dla podłoża NiCr_2 (ryc. 3.58) 
potwierdziły te wnioski, ukazując gęstą, ciągłą monowarstwę komórkową 
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pokrywającą zarówno podłoże polimerowe, jak i elektrody, co wskazuje na 
wysoką stabilność elektrochemiczną i mechaniczną warstwy NiCr.

Ryc. 3.52. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek 
trwającej ok. 43 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 1–8 z elektrodami 

z chromonikieliny

Ryc. 3.53. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 1–8 z elektrodami z chromonikieliny
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Ryc. 3.54. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 1–8 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.55. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 43 h dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 11–16 z elektrodami 

z chromonikieliny

Ryc. 3.56. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 11–16 z elektrodami z chromonikieliny
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Ryc. 3.57. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 43 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 11–16 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.58. �Elektrody z chromonikieliny z monowarstwą komórek po przeprowadzonej hodowli 
fibroblastów

Przeprowadzono dodatkowe hodowle komórkowe na podłożach z elektro-
dami z chromonikieliny z użyciem fibroblastów mysich L929 (podłoże NiCr_3) 
oraz małpich VERO (NiCr_4). W eksperymencie z komórkami L929 pełny 
cykl rozwojowy zakończył się w ciągu ok. 55 godzin. Hodowlę monitorowano 
ponad 95 godzin (ryc. 3.59–3.61). Wyniki uzyskano z trzech naczyń, nr 14–16. 
Po trwającym 5–6 godzin okresie opadania i adhezji odnotowano gwałtowny 
wzrost wartości rezystancji i spadek wartości pojemności, odzwierciedlający 
intensywną proliferację. Faza wzrostu zakończyła się po 21 godzinach, po 
czym nastąpiła faza stabilizacji, trwająca do ok. 51. godziny. W kolejnej fazie 
zaobserwowano kolejną zmianę wartości parametrów, charakterystyczną dla 
obumierania komórek.
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Obrazowanie mikroskopowe potwierdziło te fazy, ujawniając przy tym 
również istotną niejednorodność: w części naczyń komórki utworzyły ciągłą 
monowarstwę na całej powierzchni (ryc. 3.62) [145], podczas gdy w innych 
rozwijały się wyłącznie na metalicznych elektrodach NiCr. Ta druga sytuacja 
najprawdopodobniej wynikała z niedostatecznego oczyszczenia powierzchni 
poliwęglanu po procesie technologicznym, co uniemożliwiło prawidłową 
adhezję komórek do podłoża polimerowego pomimo ich dobrej kondycji na 
samej metalizacji.

Ryc. 3.59. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 96 h 
dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 14–16 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.60. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 96 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 14–16 z elektrodami z chromonikieliny
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Ryc. 3.61. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 96 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 14–16 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.62. �Dna naczyń z komórkami po przeprowadzonej hodowli z elektrodami 
z chromonikieliny
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W eksperymencie przeprowadzonym z wykorzystaniem podłoża NiCr_4 
oraz komórek linii VERO zarejestrowano parametry elektryczne w czterech 
naczyniach hodowlanych (ryc. 3.63–3.65). Uzyskano wysoką powtarzalność 
przebiegów zmian wszystkich parametrów elektrycznych w czasie. Potwierdza 
to jednorodność warunków eksperymentalnych oraz funkcjonalną przydatność 
warstwy NiCr jako materiału elektrod w pomiarach impedancyjnych.

Komórki wykazały szybką adhezję, rozpoczynając intensywną proliferację 
już w ciągu pierwszej godziny od zasiewu. W przedziale czasowym od 18. do 23. 
godziny odnotowano niewielkie spowolnienie dynamiki wzrostu monowarstwy 
komórkowej, co znajduje odzwierciedlenie w przebiegach przedstawionych na 
wykresach. Około 70. godziny eksperymentu zarejestrowano wyraźne zmiany 
sygnału. Nastąpił spadek modułu impedancji i rezystancji przy równoczesnym 
wzroście pojemności – zjawiska charakterystyczne dla rozpoczynającego się 
procesu obumierania komórek i utraty integralności monowarstwy.

Wyniki uzyskane przy użyciu przetworników z chromonikieliny charak-
teryzują się wysoką powtarzalnością, co czyni je najbardziej wiarygodnymi 
spośród wszystkich testowanych materiałów (Cu, Ni, Ti). Na krzywych po-
miarowych wyraźnie rozróżnialne są wszystkie kluczowe fazy cyklu życio-
wego hodowli, w szczególności przejście między stanem uformowanej, pełnej 
monowarstwy a fazą obumierania komórek. Charakterystycznym sygnałem 
tego ostatniego etapu jest jednoczesny spadek impedancji i rezystancji oraz 
wzrost pojemności. Ten komplementarny wzorzec jest bezpośrednim odzwier-
ciedleniem utraty adhezji przez obumarłe komórki i naruszenia integralności 
barierowej warstwy, co umożliwia ponowne zbliżenie się elektrolitu do po-
wierzchni elektrod.

Stabilność elektrochemiczna i dobra biokompatybilność warstw NiCr, 
potwierdzona w serii eksperymentów z różnymi liniami komórkowymi (L929, 
VERO), kwalifikuje ją jako funkcjonalną i technologicznie korzystną alter-
natywę dla elektrod ze złota lub platyny w systemach ECIS. Powtarzalność 
wyników oraz wyraźne odwzorowanie dynamiki biologicznej wskazują, że 
układ oparty na elektrodach NiCr może stanowić niezawodne narzędzie do 
długoterminowego monitorowania żywotności, proliferacji i morfologii ko-
mórek in vitro.
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Ryc. 3.63. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 115 h 
dla częstotliwości sygnału f = 16 kHz w naczyniach 11, 12, 14, 16 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.64. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 115 h dla 
częstotliwości sygnału f = 4 kHz w naczyniach 11, 12, 14, 16 z elektrodami z chromonikieliny

Ryc. 3.65. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 115 h dla 
częstotliwości sygnału f = 64 kHz w naczyniach 11, 12, 14, 16 z elektrodami z chromonikieliny
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Wyraźne i jednoznaczne sygnatury elektryczne kluczowych zdarzeń, ta-
kich jak osiągnięcie jednorodnej monowarstwy komórek lub indukcja śmierci 
komórkowej, otwierają praktyczne możliwości zastosowań detekcyjnych. 
Platforma ta może służyć jako czuły detektor jakości hodowli do kontroli 
procesów biotechnologicznych, system wczesnego ostrzegania przed utratą 
żywotności kultur oraz narzędzie do testowania cytotoksyczności związków 
chemicznych lub terapeutyków. W tym ostatnim przypadku miarą efektu by-
łaby dynamika i skala charakterystycznych zmian impedancyjnych związanych 
z obumieraniem komórek. Podsumowując, platforma pomiarowa z elektro-
dami NiCr nie tylko spełnia podstawowe wymagania metody ECIS, ale dzięki 
swojej czułości i powtarzalności stanowi praktyczne narzędzie o potencjale 
wdrożeniowym w kontroli jakości hodowli oraz zaawansowanych badaniach 
bioanalitycznych.

3.5.	 Dyskusja wyników

W przeprowadzonych badaniach oceniono przydatność wybranych materiałów 
elektrod – miedzi (Cu), tytanu (Ti), niklu (Ni) oraz chromonikieliny (NiCr) – 
do pomiarów impedancyjnych w hodowlach komórkowych z wykorzysta-
niem przetworników pojemnościowych. Eksperymenty prowadzono z użyciem 
dwóch linii komórkowych: mysich fibroblastów L929 oraz małpich komórek 
VERO. W trakcie hodowli rejestrowano zmiany impedancji, rezystancji oraz 
pojemności w funkcji czasu, wykorzystując system pomiarowy ECIS Z-Theta.

Elektrody miedziane zastosowano celowo, w celu eksperymentalnej we-
ryfikacji doniesień literaturowych dotyczących toksyczności tego materiału. 
Uzyskane wyniki jednoznacznie potwierdziły nieprzydatność miedzi w tego 
typu zastosowaniach. Mimo uzyskania w niektórych przypadkach krótkotrwa-
łych sygnałów przypominających biologiczną odpowiedź, dominującym proce-
sem była szybka i postępująca degradacja warstwy metalicznej. Rozpuszczanie 
miedzi w pożywce hodowlanej prowadziło nie tylko do toksycznego oddzia-
ływania na komórki, ale przede wszystkim generowało silny, niestabilny sy-
gnał zakłócający, który całkowicie uniemożliwiał wiarygodną interpretację 
danych biologicznych. W konsekwencji elektrody miedziane należy uznać 
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za nieodpowiednie do długoterminowych pomiarów impedancyjnych w ho-
dowlach komórkowych, choć uzyskany materiał eksperymentalny miał war-
tość poznawczą.

W przypadku elektrod niklowych zaobserwowano dobrą żywotność oraz 
proliferację komórek, zwłaszcza po optymalizacji procesu przygotowania 
podłoża, która wyeliminowała początkowe problemy z adhezją. Umożliwiło 
to rejestrację sygnałów impedancyjnych związanych z rozwojem hodowli. 
Jednocześnie stwierdzono istotne różnice w wartościach mierzonych para-
metrów elektrycznych pomiędzy kolejnymi powtórzeniami eksperymentów, 
pomimo zachowania identycznych warunków hodowlanych. Ograniczona 
powtarzalność wyników wskazuje na potencjalne ograniczenia niklu jako ma-
teriału elektrodowego w tej metodzie detekcji.

Odmienne od oczekiwań okazały się wyniki uzyskane dla elektrod tyta-
nowych. Pomimo prawidłowego przebiegu procesów biologicznych, obejmu-
jących adhezję, proliferację oraz tworzenie konfluentnej monowarstwy komó-
rek, elektrody tytanowe wykazywały niestabilność materiałową w środowisku 
wodnym pożywki oraz w obecności pola elektrycznego. Procesy degradacji 
elektrod skutkowały zakłóceniami mierzonych parametrów, co istotnie ogra-
niczało ich przydatność w długotrwałych pomiarach impedancyjnych. W tego 
typu zastosowaniach bardziej zasadne wydaje się wykorzystanie nie czystego 
pierwiastka, lecz jego stopów, analogicznie do rozwiązań stosowanych w me-
dycynie implantacyjnej. Należy jednak podkreślić, że wytwarzanie warstw 
wieloskładnikowych metodą rozpylania magnetronowego jest technologicznie 
bardziej wymagające, ponieważ w trakcie procesu materiały tego rodzaju mogą 
ulegać frakcjonowaniu, co prowadzi do różnic pomiędzy składem chemicznym 
warstwy osadzonej a składem targetu.

Najbardziej obiecujące rezultaty uzyskano dla elektrod wykonanych 
z chromonikieliny. Krzywe pomiarowe charakteryzowały się wyjątkową po-
wtarzalnością i zgodnością z teoretycznym modelem odpowiedzi ECIS. Bez 
zakłóceń rejestrowano wszystkie kluczowe etapy cyklu życiowego komórek: 
adhezję, proliferację, uformowanie monowarstwy oraz fazę obumierania, sy-
gnalizowaną charakterystycznym, komplementarnym spadkiem impedancji 
i rezystancji oraz wzrostem pojemności. Stabilność elektrochemiczna, duża 
biokompatybilność potwierdzona dla obu linii komórkowych oraz korzystne 
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właściwości technologiczne (łatwość trawienia, dobra adhezja do podłoży poli-
merowych) kwalifikują chromonikielinę jako funkcjonalną i atrakcyjną alter-
natywę dla powszechnie stosowanych elektrod ze złota lub platyny. Wskazuje 
to na wysoki potencjał NiCr w zastosowaniach detekcyjnych, takich jak ocena 
jakości hodowli komórkowych, analiza ich potencjału biologicznego czy wcze-
sne wykrywanie zmian nekrotycznych. 

Podsumowując, powszechnie stosowana w mikroelektronice chromo-
nikielina okazała się szczególnie odpowiednim materiałem do konstrukcji 
przetworników impedancyjnych przeznaczonych do badań hodowli komórko-
wych. Przeprowadzone badania potwierdzają prostotę i funkcjonalność takiego 
rozwiązania, a ponadto korzystne parametry temperaturowe chromonikieliny 
stwarzają możliwość integracji w ramach jednego układu przetwornika impe-
dancyjnego z mikrogrzejnikiem wykonanym z tego samego materiału. Otwiera 
to perspektywy dla nowych kierunków badań oraz zastosowań, zwłaszcza 
w obszarze opracowania impedancyjnych przetworników umożliwiających 
ocenę potencjału biologicznego komórek odpowiedzialnych za procesy zara-
stania ran oraz leczenia oparzeń.
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4.	 Przetwornik impedancyjny 
z kontrolą temperatury 
do hodowli komórkowej

Niniejszy rozdział poświęcono koncepcji oraz badaniom nad połączeniem 
w jednym układzie pomiarowym dwóch elementów: cienkowarstwowego 
mikrogrzejnika wykonanego z chromonikieliny oraz przetwornika do impe-
dancyjnego monitorowania hodowli komórkowej (ryc. 4.1). Głównym celem 
prowadzonych prac było opracowanie metody umożliwiającej prowadzenie 
eksperymentów in vitro w warunkach kontrolowanej temperatury przy jedno-
czesnym monitorowaniu parametrów elektrycznych charakteryzujących stan 
biologiczny hodowli komórkowej. 

Jak wykazano w rozdziale trzecim, elektrody z chromonikieliny nie zakłó-
cają wzrostu komórek, a technika pomiarowa ECIS pozwala ocenić ich kondy-
cję. Zaproponowany i zrealizowany układ pomiarowy umożliwia jednoczesną 
obserwację hodowli komórkowych za pomocą pomiaru impedancji układu 
elektrody–pożywka z komórkami oraz lokalną modulację warunków tempe-
raturowych w obrębie pojedynczych naczyń hodowlanych. Takie rozwiązanie 
pozwala na realizację eksperymentów zarówno w trybie statycznym – polegają-
cym na długotrwałym podwyższeniu temperatury w skali wielogodzinnej – jak 
i dynamicznym, obejmującym krótkotrwałe impulsy temperaturowe o czasie 
trwania rzędu sekund. 
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Ryc. 4.1. �Przekrój schematyczny naczynia hodowlanego z układem pomiarowym 
zawierającym cienkowarstwowy mikrogrzejnik z chromonikieliny oraz przetwornik 

do impedancyjnego monitorowania hodowli komórkowej

W ramach przeprowadzonych badań zrealizowano dwa warianty eks-
perymentów odpowiadające różnym celom badawczym. Pierwszy z nich do-
tyczył oceny możliwości prowadzenia równoległych hodowli komórkowych 
w zróżnicowanych lokalnych warunkach temperaturowych przy zachowaniu 
niezależności termicznej pomiędzy poszczególnymi naczyniami hodowlanymi. 
W tym celu opracowano koncepcję planarnego mikrogrzejnika dołączonego 
do układu impedancyjnego monitorowania hodowli. Skuteczność lokalnego 
podgrzewania weryfikowano zarówno na podstawie pomiarów termicznych, 
jak i z wykorzystaniem symulacji numerycznych.

Drugi wariant badawczy koncentrował się na ocenie przydatności mikro-
grzejnika do kontrolowanego wywoływania lokalnych uszkodzeń termicznych 
w monowarstwie komórek. Celem było opracowanie układu grzejnego umoż-
liwiającego osiągnięcie w niewielkim obszarze dna naczynia hodowlanego 
temperatury prowadzącej do utraty adhezji komórek i naruszenia ciągłości 
monowarstwy. Zastosowanie techniki impedancyjnej umożliwiło ocenę pro-
cesów uszkodzenia i regeneracji monowarstwy. Funkcjonalność zapropono-
wanego rozwiązania zweryfikowano w trakcie eksperymentalnych hodowli 
komórkowych, rejestrując zmiany parametrów elektrycznych, co pozwoliło 



87

na analizę dynamiki odpowiedzi biologicznej komórek na kontrolowane od-
działywanie termiczne.

4.1.	 Mikrogrzejniki – przegląd rozwiązań

Obecnie stosowane mikrogrzejniki wykorzystują zróżnicowane mechanizmy 
generowania i kontroli ciepła, w zależności od wymagań konkretnych apli-
kacji i konstrukcji urządzenia. Kluczowe elementy ich działania obejmują 
nie tylko efektywną konwersję energii, ale również możliwość dynamicznego 
i lokalnego kształtowania profilu temperaturowego oraz jego precyzyjnego 
monitorowania [146–152]. Najczęściej stosowane rozwiązanie polega, zgodnie 
z prawem Joule’a, na wytwarzaniu ciepła w wyniku przepływu prądu elektrycz-
nego przez rezystor [153, 154]. Alternatywne rozwiązania obejmują ogniwa 
termoelektryczne (Peltiera), w których przepływ prądu elektrycznego przez 
złącza dwóch różnych materiałów przewodzących (lub półprzewodnikowych) 
powoduje wymianę ciepła [155–157]. W miniaturowych urządzeniach stoso-
wane są także ogniwa zwane mikroPeltier [158, 159]. 

Wzrost temperatury w urządzeniach małoskalowych można uzyskać rów-
nież w wyniku promieniowania (zwykle z zakresu IR). Ogrzewanie powstaje 
na skutek absorpcji energii, gdzie źródłem promieniowania może być laser 
lub dioda elektroluminescencyjna [160–162]. Stosowany jest również mecha-
nizm z wykorzystaniem procesów chemicznych (egzo- i endotermicznych) 
do lokalnej kontroli temperatury. Źródłem ciepła jest reakcja chemiczna, nie 
zaś dostarczana energia elektryczna. System zwykle jest tak zaprojektowany, 
aby reagenty trafiały w odpowiednie strefy i ulegały reakcji in situ [163, 164]. 
Istnieją również rozwiązania wykorzystujące ogrzewanie mikrofalowe [165–
168] oraz akustyczne (ultradźwiękowe) [169, 170].

Przez ostatnie lata liczba zastosowań mikrogrzejników znacząco wzrosła 
ze względu na ich ważną rolę w aplikacjach czujnikowych i mikroanalitycz-
nych [147, 171–173], jak np.: termiczne czujniki przepływu [147, 174], czujniki 
gazów [175], wykrywanie gazu LPG (ang. liquefied petroleum gas) [176] i śla-
dowych ilości materiałów wybuchowych [177], termiczne wytwarzanie energii 
elektrycznej w mikrokanałach [178] oraz sterowanie temperaturą środowiska 
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dla procesów chemicznych i biologicznych w małej skali [179]. Rozwój urzą-
dzeń zminiaturyzowanych do hodowli komórek i amplifikacji DNA poprawia 
możliwości diagnostyki dzięki możliwości wykonywania badań w miejscu 
opieki nad pacjentem [180, 181]. Wykorzystanie cykli termicznych do kon-
trolowania i regulowania temperatury odgrywa kluczową rolę w wielu zasto-
sowaniach biologicznych, chemicznych i fizycznych. W urządzeniach Lab-
on‑a-Chip tę funkcję spełniają mikrogrzejniki [182]. Niektóre zastosowania 
wymagające precyzyjnego kontrolowania temperatury to reakcja łańcuchowa 
polimerazy (ang. polymerase chain reaction, PCR), mikroprzepływy, mieszanie 
i krystalizacja białek. PCR jest szeroko stosowana w biologii molekularnej do 
amplifikacji docelowego DNA in vitro [183].

Mikrogrzejniki znajdują szerokie zastosowanie w nowoczesnych tech-
nologiach, w tym także w szybko rozwijającym się sektorze urządzeń noszo-
nych oraz w systemach przeznaczonych do eksploracji przestrzeni kosmicznej 
[184, 185]. Są również z powodzeniem wykorzystywane w drukarkach atra-
mentowych jako elementy aktywne sterujące wypływem tuszu [186].

Temperatura mikrogrzejnika zależy od wielu czynników fizycznych, 
w tym elektrycznych, mechanicznych i termicznych, a także właściwości za-
stosowanego materiału i konstrukcji geometrycznych. Podstawowymi para-
metrami mikrogrzejników są:

	Ò krótki czas reakcji,
	Ò niskie zużycie energii,
	Ò wysoka rezystancja elementu grzejnego,
	Ò wytrzymałość na wysoką temperaturę.

Konstrukcja i materiał mikrogrzejnika odgrywają kluczową rolę w za-
pewnieniu niskiego zużycia energii, niewielkiej masy termicznej, efektywnej 
równomierności temperatury w całym urządzeniu oraz zwiększonej izolacji 
termicznej od otoczenia. Dodatkowo rezystancja jest bardzo zależna od fizycz-
nych wymiarów mikrogrzejnika – zmniejszenie grubości rezystora grzewczego 
zwiększa jego rezystancję, co prowadzi do spadku poboru mocy i temperatury 
nagrzewania [172, 187–190]

Najczęściej stosowanymi materiałami do budowy mikrogrzejników są 
platyna (Pt), polikrzem (poli-Si) i chromonikielina (NiCr) [172]. Ponadto 



89

stosowano również rezystory grzewcze wykonane z niklu (Ni), wolframu (W), 
aluminium (Al), grafenu [191], nanorurek węglowych (CNT), DilverP1 (stop 
Ni/Co/Fe) i wielu innych stopów metali [187, 192–194]. Oprócz mikrogrzej-
ników wykonanych z materiałów stałych prowadzone są również badania 
z wykorzystaniem ciekłego metalu (EGaIn) [195].

Pomiar temperatury stanowi integralny element kontroli termicznej mi-
krogrzejników. Może być realizowany za pomocą czujników zewnętrznych, 
takich jak detektory podczerwieni lub kamery termowizyjne [191, 196], albo 
przez przyrządy zintegrowane z układem. W rozwiązaniach cienkowarstwo-
wych najczęściej stosuje się termistory wykonane z platyny [197, 198], ni-
klu [192] lub krzemu amorficznego [199], a temperatura wyznaczana jest na 
podstawie zmian ich rezystancji. Alternatywnie wykorzystuje się zależność 
rezystancji samego elementu grzejnego od temperatury [191, 200] lub czujniki 
termoelektryczne działające w oparciu o efekt Seebecka [201].

Na podstawie analizy literatury przedmiotu można stwierdzić, że naj-
częściej wykorzystywaną oraz jedną z najbardziej efektywnych metod gene-
rowania ciepła w miniaturowych układach pozostaje grzanie rezystancyjne. 
Do budowy mikrogrzejników w ramach realizowanych badań wybrano naj-
bardziej rozpowszechniony stop NiCr, składający się w 80% z niklu i 20% 
z chromu. W porównaniu z materiałami takimi jak platyna (Pt), złoto (Au) oraz 
srebro (Ag) chromonikielina jest uznawana za szczególnie korzystny materiał 
do zastosowań grzejnych. Wynika to przede wszystkim z jej relatywnie wyso-
kiej rezystywności elektrycznej (ok. 1−1,5 ∙ 10-6 Ωm). Dodatkowymi atutami 
są dobra przewodność cieplna (11,3 W/(m·K), niemal zerowy temperaturowy 
współczynnik rezystancji (TCR), wysoka temperatura topnienia (~1400 °C), 
a także bardzo dobra stabilność temperaturowa i wysoka odporność na procesy 
utleniania. Istotną zaletą technologiczną tego materiału jest również brak ko-
nieczności stosowania warstw adhezyjnych, co upraszcza proces wytwarzania 
cienkowarstwowych mikrogrzejników i zwiększa jego efektywność ekono-
miczną w porównaniu z rozwiązaniami wykorzystującymi platynę [142–144, 
202, 203]. Ze względu na powyższe właściwości chromonikielina jest często 
stosowana jako element grzejny w układach mikroelektronicznych, mikro
systemach MEMS oraz miniaturowych urządzeniach analitycznych [172].
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4.2.	 Badania nad metodą lokalnej kontroli temperatury 
w hodowlach komórkowych

W hodowli komórkowej utrzymanie określonej temperatury przez dłuższy 
czas jest istotne dla lepszej replikacji komórek biologicznych. Zazwyczaj war-
tość ta pozostaje stała przez cały okres trwania hodowli. Typową temperaturą, 
w której prowadzone są hodowle in vitro komórek zwierzęcych i ludzkich, jest 
37 °C ± 0,5 °C. W wielu przypadkach badania mogą być prowadzone w tem-
peraturze pokojowej, a nawet dużo niższej (np. 4 °C) [204]. W przypadku 
prowadzenia badań wymagających porównania wyników rozwoju komórek 
w różnych temperaturach, np. odzwierciedlających ich zachowania podczas 
gorączki organizmu, temperatura jest o 2–3 °C wyższa [205]. Tego typu prace 
doświadczalne pozwalają ocenić np. reakcję komórek na podany lek przy jed-
noczesnej gorączce. Analogiczna sytuacja występuje przy symulacji wychło-
dzonego organizmu. W takim przypadku temperatura zadana podczas hodowli 
może być o kilka stopni niższa.

W przypadku prowadzenia pomiarów właściwości próbek biologicznych 
w zmiennych warunkach temperaturowych napotyka się istotne ograniczenia 
związane z zapewnieniem wysokiej powtarzalności warunków hodowlanych. 
W hodowlach in vitro komórki utrzymywane są w ściśle kontrolowanym środo-
wisku inkubatora, w którym regulowane są temperatura, wilgotność oraz skład 
gazowy atmosfery. W celu umożliwienia porównania próbek komórkowych 
będących w tej samej fazie wzrostu, pochodzących z tej samej linii komórko-
wej i hodowanych w identycznych warunkach środowiskowych – przy jedynej 
zmiennej w postaci temperatury – niezbędne jest zastosowanie odpowiednich 
procedur kontrolnych, do których mogą należeć m.in.:

	Ò zmiana (podniesienie/obniżenie) temperatury na pewien okres w trakcie 
tej samej hodowli i porównywanie wyników obserwacji przed i po do-
konaniu zmiany warunków termicznych [206]. Zaletami tej metody są 
identyczne warunki środowiskowe (atmosfera w komorze klimatycznej) 
oraz zastosowanie dokładnie tych samych komórek w innej temperaturze. 
Jednak cechą tej metody jest porównywanie tej samej hodowli na różnym 
etapie wzrostu – komórki mogą znajdować się już na innym etapie roz-
woju w stosunku do tego przed zmianą temperatury.
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	Ò przeprowadzenie oddzielnych hodowli komórek w różnych temperatu-
rach, co umożliwia porównanie wyników w tych samych fazach wzrostu 
komórek. Główną zaletą tej metody jest łatwość analizy zmian zacho-
dzących w czasie. Jej wadą jest jednak fakt, że komórki wprowadzane 
do hodowli mogą pochodzić z różnych dni, co może prowadzić do różnic 
w ich cyklu życiowym [206, 207]. Jednym ze sposobów ograniczenia tego 
problemu jest równoległa hodowla w dwóch oddzielnych inkubatorach 
komórek pobranych w tej samej fazie wzrostu [209].

Proponowanym w niniejszej pracy rozwiązaniem, umożliwiającym bez-
pośrednie porównanie wpływu temperatury na hodowle komórkowe, jest me-
toda selektywnego, lokalnego ogrzewania pojedynczych naczyń hodowlanych 
w obrębie wspólnego podłoża pomiarowego. Metoda ta pozwala na równoległe 
prowadzenie eksperymentów z komórkami pochodzącymi z tej samej puli, 
w tej samej fazie wzrostu i w identycznych warunkach środowiskowych inku-
batora (np. stężenie CO₂, wilgotność) przy jednoczesnym zastosowaniu zróż-
nicowanych reżimów temperaturowych wyłącznie dla wybranych studzienek.

Kluczową zaletą tego podejścia jest izolacja zmiennej temperaturowej. 
Wszystkie inne potencjalnie zakłócające czynniki (pochodzenie komórek, 
skład pożywki, warunki gazowe) są utrzymywane na identycznym poziomie, 
a zatem wszelkie zaobserwowane statystycznie istotne różnice w parametrach 
biologicznych lub biofizycznych mogą być wiarygodnie przypisane wyłącznie 
efektowi kontrolowanej zmiany temperatury. Eliminuje to wpływ zmiennych 
zakłócających i zmienności między hodowlami, zwiększając tym samym wia-
rygodność analizy termicznej odpowiedzi komórek.

W celu realizacji tego rozwiązania zaproponowano zastosowanie mikro-
grzejnika o wymiarach zbliżonych do powierzchni dna pojedynczego naczynia 
hodowlanego. Parametry sterujące mikrogrzejnika powinny zapewniać dostar-
czenie odpowiedniej mocy cieplnej tak, aby temperatura w wybranym naczyniu 
hodowlanym była podwyższona, przy jednoczesnym braku istotnego wpływu na 
warunki termiczne w sąsiednich studzienkach. Tym samym w obrębie jednej macie-
rzy hodowlanej możliwe jest równoczesne utrzymywanie jednej lub kilku studzie-
nek w podwyższonej temperaturze, podczas gdy pozostałe służą jako referencyjne 
w identycznych warunkach środowiskowych, z wyłączeniem czynnika termicznego.
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4.2.1.	 Realizacja mikrogrzejnika cienkowarstwowego na podłożu 
ceramicznym

W tej części badań opracowano mikrogrzejnik zdolny do lokalnego podnie-
sienia temperatury o kilka stopni Celsjusza oraz zapewnienia jej stabilności 
w czasie, co jest istotne dla prowadzenia długoterminowych eksperymentów 
biologicznych. W opisywanym tu rozwiązaniu zastosowano planarny rezystor 
grzejny na podłożu ceramicznym. Tworzy on wraz z elektrodami grzebienio-
wymi dwufunkcyjny układ umożliwiający jednoczesną kontrolę temperatury 
i przeprowadzanie badań hodowli komórkowych z wykorzystaniem techniki 
impedancyjnej ECIS. Zaprojektowany przyrząd umożliwia minimalizację od-
ległości pomiędzy powierzchnią podłoża do hodowli komórkowej a płaszczy-
zną elementu grzewczego, co zapewnia wysoką efektywność termiczną i pre-
cyzyjne sterowanie warunkami środowiskowymi w naczyniu hodowlanym. 
Jednocześnie pozwala na zachowanie kompatybilności z oryginalną stacją 
bazową systemu pomiarowego ECIS Z-Theta, umożliwiając montaż podłoża 
testowego bez konieczności modyfikacji urządzenia. 

Podstawę wytworzonego mikrogrzejnika stanowiła płytka z ceramiki alun-
dowej o grubości 635 μm, długości 30 mm i szerokości 4 mm. Materiał ten jest 
korzystnym rozwiązaniem jako podstawa lub obudowa urządzeń pracujących 
w wysokich temperaturach. Charakteryzuje się dobrą przewodnością cieplną 
(ok. 28 W/(m·K)), znaczącą wytrzymałością mechaniczną, dużą odporno-
ścią na czynniki chemiczne oraz dobrymi właściwościami dielektrycznymi. 
Cienkowarstwowy element grzejny wytworzono bezpośrednio na podłożu za 
pomocą dwóch warstw: miedzi i chromonikieliny osadzonych metodą rozpyla-
nia magnetronowego. Miedź o grubości 390 nm zastosowano jako metalizację 
umożliwiającą wykonanie połączeń elektrycznych. Wymiary obszaru grzej-
nego z chromonikieliny wynoszą 4 × 4 mm2, zaś grubość warstwy ok. 250 nm 
(ryc. 4.2a, b). Odwzorowanie geometrii planarnego grzejnika realizowano 
metodą maskowania powierzchni z wykorzystaniem taśmy kaptonowej, po 
czym na odsłonięte obszary nanoszono warstwę metalu w procesie napylania. 
Po zakończeniu osadzania taśma kaptonowa była usuwana, co umożliwiało 
uzyskanie określonych geometrycznie struktur (ryc. 4.2c) [50, 210]. 
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Stanowisko do pomiarów termiczno-elektrycznych składa się z zestawu 
ECIS Z-Theta i programowalnego zasilacza. Podłoże z naczyniami hodowla-
nymi, zawierające elektrody pomiarowe oraz mikrogrzejnik, jest umieszczane 
wewnątrz komory klimatycznej (ryc. 4.3). Zasilanie mikrogrzejnika realizo-
wane jest za pomocą oprogramowania sterującego, które umożliwia automa-
tyczne załączanie zasilacza w zadanych przedziałach czasowych, prowadząc 
do lokalnego podwyższenia temperatury w wybranym naczyniu hodowla-
nym. Opracowany mikrogrzejnik umieszczono bezpośrednio pod podłożem 
z przetwornikiem impedancyjnym, zapewniając efektywny transfer ciepła do 
obszaru, w którym podczas hodowli tworzy się monowarstwa komórkowa.

Ryc. 4.2. �Schemat mikrogrzejnika: a) widok z góry, b) przekrój oraz c) wytworzony 
mikrogrzejnik [50]
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Ryc. 4.3. �Schemat monitorowania metodą ECIS hodowli komórkowej z dołączonym 
mikrogrzejnikiem do lokalnej zmiany temperatury

Do wyznaczenia charakterystyk termiczno-elektrycznych wykonanego 
rezystora wykorzystano stanowisko pomiarowe zawierające komorę klima-
tyczną, zasilacz programowalny Hameg 4040 firmy Rohde & Schwarz, multi-
metry Keysight 34410A oraz czujniki temperatury Pt100 i Pt1000. Układami 
pomiarowymi sterowano przy użyciu programów opracowanych w środowi-
skach LabView i Matlab.

Mikrogrzejnik został scharakteryzowany najpierw jako samodzielny ele-
ment, a następnie w konfiguracji roboczej po dołączeniu do naczynia hodow-
lanego wypełnionego wodą dejonizowaną. Wartość rezystancji grzejnika wy-
nosiła R = 55,417 Ω. Przed przystąpieniem do właściwej analizy efektywności 
lokalnego ogrzewania przeprowadzono pomiary zmian rezystancji grzejnika 
w funkcji temperatury. Nie zanotowano istotnych (mierzalnych) zmian dla 
temperatur z zakresu 21–80 °C. Oznacza to, że materiał zapewnia stabilną 
moc grzania niezależnie od zmieniającej się temperatury roboczej i upraszcza 
sterowanie układem.

Pomiary termiczne grzejnika przeprowadzono w komorze klimatycznej 
w stałej temperaturze 37 °C. Wstępna ośmiogodzinna weryfikacja stabilności 
termicznej komory z wykorzystaniem czujnika Pt100 potwierdziła, że tempe-
ratura utrzymywała się w zakresie 37,0 °C ± 0,2 °C (ryc. 4.4).
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Ryc. 4.4. �Wahania temperatury w zbudowanej komorze klimatycznej w czasie 8 h

Kolejnym etapem była weryfikacja stabilności i dynamiki temperatury 
w układzie roboczym. Pomiar temperatury przeprowadzono na dnie naczynia 
hodowlanego z mikrogrzejnikiem umieszczonym bezpośrednio pod podłożem 
do hodowli (ryc. 4.5). 

Ryc. 4.5. �Schemat stanowiska do pomiaru temperatury na dnie naczynia hodowlanego, 
pod którym umieszczono mikrogrzejnik
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Określono zależność temperatury od mocy elektrycznej dostarczanej do 
mikrogrzejnika. Badania przeprowadzono dla mocy w zakresie 10–100 mW. 
Uzyskana charakterystyka (ryc. 4.6) miała w badanym zakresie charakter liniowy. 

Ryc. 4.6. �Charakterystyka temperatury w obszarze tworzenia się monowarstwy komórek 
w funkcji mocy mikrogrzejnika

Na podstawie wyznaczonej charakterystyki określono moc niezbędną do 
osiągnięcia temperatury docelowej w przedziale 38–44 °C, z krokiem co 1 °C. 
Dla każdej z tych wartości mocy przeprowadzono osobne zautomatyzowane 
cykle pomiarowe w celu rejestracji pełnej dynamiki termicznej układu. Każdy 
cykl składał się z godzinnej fazy aktywnego grzania z zadaną stałą mocą, pod-
czas której temperatura była rejestrowana za pomocą czujnika Pt100, a następ-
nie z półgodzinnej fazy pasywnego chłodzenia po automatycznym wyłączeniu 
zasilania (ryc. 4.7). Układem pomiarowym sterowano za pomocą wirtualnego 
systemu pracującego w środowisku LabView przygotowanego przez autora. 
Celem była ocena długoterminowej stabilności temperaturowej w naczyniu 
hodowlanym poddanym ciągłemu ogrzewaniu. W trosce o pełną powtarzal-
ność i porównywalność wyników każdą serię pomiarową dla nowej wartości 
mocy rozpoczynano dopiero po całkowitym ostygnięciu układu do temperatury 
początkowej (37,0 °C) [50].
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Ryc. 4.7. �Charakterystyki temperatury na dnie naczynia hodowlanego w funkcji czasu 
dla różnych mocy zasilania mikrogrzejnika Krzywe przedstawiają fazę godzinnego aktywnego 

nagrzewania (zasilanie włączone), po którym następuje półgodzinna faza pasywnego 
studzenia (zasilanie wyłączone) aż do powrotu do temperatury początkowej otoczenia 

(T = 37 °C) [50]

Podsumowując, przeprowadzone badania eksperymentalne potwierdziły 
funkcjonalność opracowanego planarnego mikrogrzejnika z chromonikieliny 
wykonanego na podłożu ceramicznym. Układ ten umożliwia kontrolowane 
podniesienie temperatury w wybranym naczyniu hodowlanym. Dzięki umiesz-
czeniu elementu grzejnego bezpośredniemu pod dnem naczynia zapewniono 
efektywny transfer ciepła do strefy, w której podczas hodowli formuje się mo-
nowarstwa komórkowa. Analiza charakterystyki termiczno-elektrycznej wyka-
zała, że układ ten pracuje stabilnie w całym testowanym zakresie temperatur 
roboczych (38–44 °C), pozwalając na długotrwałe utrzymanie zadanej wartości 
z wysoką precyzją i bez istotnych fluktuacji. Rezystor grzewczy zachowywał 
stałą rezystancję w badanym zakresie temperatur, co potwierdza powtarzal-
ność działania układu.
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4.2.2.	 Modelowanie układu przetwornik impedancyjny – 
mikrogrzejnik do hodowli komórkowej

Modelowanie jest istotnym działaniem wspomagającym projektowanie w tech-
nice, umożliwiając redukcję kosztów, optymalizację procesów technologicz-
nych oraz szczegółową analizę zjawisk zachodzących w projektowanej struktu-
rze [211]. Pomimo niewielkiej liczby podzespołów, opracowany układ grzania 
lokalnego jest dość skomplikowany w analizie termicznej. Jest to spowodowane 
małymi rozmiarami, koniecznością kontroli temperatury w całej objętości 
układu oraz zmiennością parametrów poszczególnych warstw w funkcji tem-
peratury. Dodatkowo w procesie analizy występuje konieczność uwzględnienia 
wymiany ciepła z otoczeniem na drodze radiacji i konwekcji.

W celu weryfikacji działania układu wzorowanego na rycinie 4.1 opra-
cowywano jego trójwymiarowy model w środowisku CoventorWare (ryc. 4.8). 
Oprogramowanie to umożliwia wielodomenowe modelowanie mikro- i na-
nostruktur oraz prowadzenie symulacji elektrycznych, mechanicznych, ter-
micznych, elektrostatycznych, piezoelektrycznych, mikrofluidycznych, a także 
analiz sprzężonych, takich jak symulacje termoelektryczne [212].

Ryc. 4.8. �Model układu obejmującego naczynie hodowlane wypełnione wodą, elektrody 
kondensatora do pomiaru impedancji na podłożu PET oraz mikrogrzejnik z NiCr na podłożu 

ceramicznym; elementy zostały celowo rozseparowane w celu zwiększenia czytelności 
schematu [50]
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W procesie modelowania uwzględniono pełny układ pomiarowy. Model 
konstrukcyjny obejmował planarny mikrogrzejnik z chromonikieliny z mie-
dzianymi polami kontaktowymi zrealizowany na podłożu ceramicznym. W mo-
delu uwzględniono naczynie hodowlane wypełnione cieczą oraz elektrody 
kondensatora, przy czym właściwości fizyczne zastosowanych materiałów 
(złota, PET oraz wody) zaczernięto z bazy materiałowej pakietu CoventorWare 
(tab. 4.1). Jako element grzejny przyjęto warstwę chromonikieliny o grubości 
250 nm, odpowiadającą parametrom opisanego wcześniej mikrogrzejnika. 
Elektrody kondensatora zamodelowano jako warstwę złota o grubości 50 nm, 
zgodną z grubością metalizacji w komercyjnych podłożach pomiarowych sys-
temu ECIS. Przyjęto geometrię i rozmiary kondensatora grzebieniowego wyko-
rzystanego do badań biokompatybilności i opisanego w rozdziale 3. Mechanizm 
grzania zamodelowano poprzez przyłożenie różnicy potencjałów do miedzia-
nych pól kontaktowych. Wymuszało to przepływ prądu elektrycznego przez 
element rezystywny z NiCr, co skutkowało emisją ciepła. Celem symulacji było 
określenie rozkładu i wartości temperatury na powierzchni podłoża w obsza-
rze formowania się monowarstwy komórkowej, wynikających z przyłożonej 
mocy [50, 213].

Tabela 4.1.	� Fizyczne właściwości materiałów zastosowanych w modelu układu naczynia 
hodowlanego z mikrogrzejnikiem

Materiał
Przewodność cieplna
[pW/µm∙K]

Ciepło właściwe
[pJ/kg∙K]

PET 2,1∙105 1,2∙1015

NiCr 1,13∙107 4,5∙1014

Au 2,97∙108 1,287∙1014

H2O 5,9∙105 4,18∙1015

Symulacje numeryczne opracowanego modelu przeprowadzono z wy-
korzystaniem metody elementów skończonych (ryc. 4.9). Jako warunek brze-
gowy przyjęto stałą temperaturę T = 310 K (37 °C) na zewnętrznych ścianach 
modelu, co bezpośrednio odwzorowuje warunki panujące w inkubatorze 
komórkowym. Aby zapewnić realistyczne odwzorowanie układu, w modelu 
uwzględniono współczynniki przewodzenia ciepła dla wszystkich zastosowa-
nych materiałów (ceramika, NiCr, Au, PET, woda). Umożliwiło to symulację 
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złożonego procesu transportu ciepła przez przewodzenie w ciałach stałych 
oraz sprzężenia na granicach faz (np. między podłożem ceramicznym a dnem 
naczynia, czy między naczyniem a cieczą).

Ryc. 4.9. �Siatka wygenerowana dla modelu układu: mikrogrzejnik – przetwornik 
impedancyjny – naczynie do hodowli komórek [50]

Wyniki symulacji potwierdziły dobrą zgodność pomiędzy opracowa-
nym modelem obliczeniowym i pomiarami rzeczywistego układu lokalnego 
ogrzewania. Na rycinie 4.10b przedstawiono rozkład temperatury w układzie 
z mikrogrzejnikiem. Zauważalny jest wzrost temperatury bezpośrednio nad 
mikrogrzejnikiem, przy jednoczesnym minimalnym jej wzroście w pobliżu 
ścianek naczynia (poniżej 1 °C). Oznacza to, że ciepło generowane przez mi-
krogrzejnik jest efektywnie rozpraszane w objętości cieczy wewnątrz naczynia, 
natomiast na granicy układu (ścianki naczynia) jest skutecznie odprowadzane 
do otoczenia inkubatora. 

Dodatkowa wizualizacja (ryc. 4.11) przedstawia rozkład temperatury na 
dnie naczynia po dostarczeniu mocy 22,64 mW, odpowiadającej docelowej tem-
peraturze 39 °C. Dla lepszej czytelności, w celu uwidocznienia gradientu tem-
peratury w obszarze komórek, z wizualizacji usunięto warstwę wody. Obraz ten 
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jednoznacznie potwierdza, że ciepło jest generowane i skupione w centralnej, 
aktywnej części podłoża. Wyniki symulacji potwierdzają, że zaprojektowany 
mikrogrzejnik realizuje założenie lokalnego ogrzewania. Jego wpływ termiczny 
jest ograniczony niemal wyłącznie do docelowego naczynia, nie oddziałując 
w istotny sposób na warunki w sąsiednich hodowlach [50].

Ryc. 4.10. �a) Naczynie hodowlane; b) rozkład temperatury w przekroju naczynia hodowlanego 
z przetwornikiem impedancyjnym i mikrogrzejnikiem dla mocy rozpraszanej wynoszącej 

22,6 mW [50]

Ryc. 4.11. �Rozkład temperatury na podłożu hodowlanym w obszarze tworzenia się 
monowarstwy komórek dla mocy rozpraszanej z mikrogrzejnika wynoszącej 22,64 mW (czarnym 

kolorem oznaczono powierzchnię ograniczoną ściankami naczynia hodowlanego) [50]
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Wyniki uzyskane z symulacji układu mikrogrzejnik – przetwornik im-
pedancyjny – naczynie hodowlane porównano z empirycznymi wartościami 
otrzymanymi z pomiarów charakterystyki termiczno-elektrycznej (ryc. 4.6). 
W zakresie temperatur 37–40 °C różnica między wartością symulowaną a zmie-
rzoną była mniejsza niż 0,5 °C, co potwierdza dokładność modelu w typowym 
zakresie fizjologicznym. W miarę wzrostu temperatury powyżej 40 °C zaob-
serwowano zwiększający się rozrzut między danymi symulacyjnymi a pomia-
rowymi (ryc. 4.12). 

Ryc. 4.12. �Charakterystyki temperatury w obszarze tworzenia się monowarstwy komórek 
w funkcji mocy mikrogrzejnika dla rzeczywistego oraz zamodelowanego układu [50]

Przeprowadzone badania nad metodą lokalnej kontroli temperatury w ho-
dowlach komórkowych miały na celu ocenę możliwości selektywnego kształ-
towania warunków termicznych w obrębie pojedynczych naczyń hodowlanych 
przy jednoczesnym zachowaniu niezmienionych parametrów środowiskowych 
w pozostałej części układu. Opracowany mikrogrzejnik planarny z chromo-
nikieliny na podłożu ceramicznym umożliwia efektywny transfer ciepła do 
monowarstwy komórek i utrzymanie stabilnej temperatury, niezbędnej dla 
długotrwałych eksperymentów biologicznych. Dzięki minimalnej odległości 
pomiędzy powierzchnią grzejnika a dnem naczynia uzyskano wysoką efek-
tywność transferu ciepła, co umożliwia podniesienie temperatury w wybra-
nym naczyniu o kilka stopni Celsjusza w sposób kontrolowany i powtarzalny. 
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Charakterystyka termiczno-elektryczna opracowanego mikrogrzejnika po-
twierdziła stabilność jego pracy w zakresie temperatur istotnych z punktu 
widzenia hodowli komórek in vitro (38–44 °C). Stabilność rezystancji elementu 
grzejnego w funkcji temperatury świadczy o wysokiej powtarzalności i nieza-
wodności zaproponowanego rozwiązania, co jest kluczowe w długotermino-
wych eksperymentach biologicznych.

W celu weryfikacji i lepszego zrozumienia działania układu opracowano 
trójwymiarowy model w środowisku CoventorWare, uwzględniający wszystkie 
warstwy materiałowe, wymianę ciepła z otoczeniem oraz przepływ prądu przez 
rezystor grzejny. Przeprowadzone symulacje numeryczne pozwoliły na wizu-
alizację przepływu ciepła i wskazanie nagrzewanych obszarów oraz wykazały 
zgodność z wynikami pomiarów termicznych układu. Rozkład temperatury 
w modelu potwierdził kumulację ciepła bezpośrednio nad mikrogrzejnikiem 
i minimalny wzrost temperatury przy ściankach naczynia, co dowodzi selek-
tywności lokalnego ogrzewania. 

Podsumowując, zastosowanie mikrogrzejnika w połączeniu z przetworni-
kiem impedancyjnym umożliwia równoczesną kontrolę temperatury i monito-
rowanie odpowiedzi biologicznej komórek techniką pomiaru impedancji ECIS. 
Dzięki temu możliwe jest jednoznaczne przypisanie obserwowanych zmian 
biologicznych efektowi kontrolowanej modyfikacji warunków termicznych. 
Zaproponowane rozwiązanie może stanowić efektywne narzędzie do badań 
wpływu temperatury na rozwój i zachowanie komórek in vitro.

4.3.	 Badania nad termicznym uszkodzeniem monowarstwy 
komórkowej

Badania przedstawione w niniejszym podrozdziale dotyczą opracowania i za-
stosowania mikrogrzejnika do kontrolowanego wywoływania lokalnych uszko-
dzeń termicznych w monowarstwie komórek w warunkach in vitro. Celem 
prac było zbadanie tworzenia się rany oparzeniowej w kierunku opracowania 
nowej metody leczenia zranienia termicznego. Osiągnięto to poprzez miej-
scowe podniesienie temperatury w ograniczonym obszarze dna naczynia ho-
dowlanego, co prowadziło do utraty adhezji komórek oraz przerwania ciągłości 
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monowarstwy. Opisano przebieg eksperymentalnych hodowli komórkowych 
z wykorzystaniem zaprojektowanych mikrogrzejników oraz komercyjnego 
podłoża 8W10E z przetwornikami impedancyjnymi. Przedstawiono odpowie-
dzi komórek na oddziaływanie termiczne z użyciem techniki impedancyjnej 
ECIS. Zaprezentowano procedurę prowadzenia eksperymentów oraz analizę 
zmian impedancji, rezystancji i pojemności w czasie trwania hodowli. Wyniki 
uzupełniono obserwacjami mikroskopowymi, które umożliwiły ocenę stopnia 
uszkodzenia monowarstwy oraz jej zdolności do regeneracji po zakończeniu 
działania czynnika termicznego.

Gojenie się ran jest niezbędne do przywrócenia funkcji barierowej skóry. 
Podczas tego procesu komórki na brzegach rany proliferują i migrują, dążąc 
do powstania ponownego nabłonka na powierzchni rany. Testy gojenia ran 
służą do analizy molekularnych mechanizmów tego procesu oraz do oceny 
potencjalnych środków terapeutycznych i metod leczenia wspomagających 
regenerację tkanek. Badania nad gojeniem się ran wyjaśniają podstawowe 
mechanizmy leżące u podstaw tego procesu, ale także torują drogę do poprawy 
już istniejących metod leczenia klinicznego.

Skóra jest największym powierzchniowo organem ludzkiego ciała, a utrzy-
manie jej funkcji barierowej jest niezbędne dla każdego sprawnego organizmu. 
Dynamiczny proces gojenia się rany można podzielić na pięć etapów, a miano-
wicie hemostazę, stan zapalny, proliferację, migrację oraz dojrzewanie/przebu-
dowę [214, 215]. W trakcie tego procesu mogą wystąpić powikłania, takie jak 
infekcje, przewlekłe tworzenie się ran i nadmierne ich gojenie się, prowadzące 
do blizn przerostowych i bliznowców.

Gojenie ran jest procesem wieloetapowym i wysoce złożonym. W najprost-
szym modelu jego istotę stanowi migracja komórek z otaczających obszarów 
w kierunku miejsca uszkodzenia tkanki. W związku z tym testy oceniające 
zdolność do gojenia bazują na modelach migracji, w których monowarstwa 
komórkowa jest celowo uszkadzana w ściśle kontrolowanych warunkach, 
a następnie poddaje się obserwacji i analizie proces odbudowy jej ciągłości. 
Potencjalne metody leczenia ran mogą być analizowane za pomocą technik 
in vitro jeszcze przed rozpoczęciem eksperymentów in vivo. Testy in vitro sta-
nowią doskonałe narzędzie do badania wpływu określonych związków oraz 
zmian genetycznych na proces gojenia. Badania te najczęściej prowadzi się 
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w klasycznym dwuwymiarowym układzie monowarstwy komórek, który cie-
szy się powszechnym zastosowaniem, ponieważ umożliwia realizację ekspery-
mentów w standardowych warunkach hodowli, z wykorzystaniem aparatury 
dostępnej w większości laboratoriów [214].

Podstawą typowego testu gojenia ran jest celowe uszkodzenie monowar-
stwy komórek, co prowadzi do powstania wolnego od nich obszaru, który na-
stępnie może zostać odbudowany przez komórki otaczające. Większość takich 
badań obejmuje trzy etapy: zranienie monowarstwy, monitorowanie procesu 
gojenia oraz gromadzenie danych (np. za pomocą mikroskopii lub pomiaru im-
pedancji), a następnie analizę uzyskanych wyników. Na rycinie 4.13 przedsta-
wiono najczęściej stosowane metody uszkadzania komórek. Najpopularniejszą 
z nich jest test zarastania rysy (ang. scratch assay), który polega na mechanicz-
nym wprowadzeniu rany w warstwie komórek poprzez drapanie. Dodatkowe 
metody uszkodzenia komórek obejmują urazy termiczne, elektryczne, che-
miczne, mechaniczne i optyczne [215, 216].

Ryc. 4.13. �Metody uszkodzenia komórek stosowane w testach gojenia ran: test zarastania 
rysy (a), test stempla (b), test stempla ze zranieniem termicznym (c), wykorzystanie 

podciśnienia (d), mikrofluidyczny test chemiczny (e), stała bariera (f ), ablacja laserowa (g), 
wykorzystanie napięcia elektrycznego (h) (na podstawie [215])
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Jednym z głównych powodów rozpowszechnienia testu zarastania rysy 
jest stosunkowo prosta procedura. W tej metodzie zadrapanie jest wprowa-
dzane do pojedynczej monowarstwy komórek za pomocą ostrego przed-
miotu, np. końcówki pipety [217]. Stosowane są również inne urządzenia do 
drapania, m.in. specjalne skrobaki do komórek i metalowe mikrowgłębniki. 
Ekspozycja na obszar wolny od komórek powoduje migrację komórek do szcze-
liny. Sekwencję reprezentatywnych obrazów z testu gojenia ran przeprowa-
dzonego na monowarstwie śródbłonka pokazano na rycinie 4.14 [218]. W tym 
przykładzie monowarstwę zarysowano końcówką pipety, a migrację do szcze-
liny obrazowano w ciągu kilku godzin za pomocą mikroskopu optycznego. 

Ryc. 4.14. �Komórki śródbłonka żyły pępkowej człowieka (ang. human umbilical vein endothelial 
cells, HUVEC) po wykonaniu testu zarysowania za pomocą końcówki pipety oraz w dwóch 

momentach czasowych w odstępie kilku godzin po uszkodzeniu monowarstwy [217]

Główne wady testu zarastania rysy obejmują nieregularne zadrapania 
podczas ręcznego zranienia oraz możliwe zniszczenie powłok macierzy ze-
wnątrzkomórkowej na szalce do hodowli komórek podczas wprowadzania za-
drapań. Ponadto usunięte komórki mogą gromadzić się na krawędzi sztucznie 
wprowadzonej szczeliny, tworząc zaporę, co może utrudniać analizę danych, 
a także wpływać na proliferację i migrację niezbędną do zamknięcia rany.

Test zarastania rysy jest najbardziej uznanym testem gojenia ran, często 
porównuje się więc do niego nowe metody. Wiele metod zarysowania opi-
sanych w literaturze to warianty istniejących testów zarysowania ręcznego, 
tyle że wykorzystują automatyzację w celu uzyskania wysokiej wydajności 
i powtarzalności [219].
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Inną metodą mechanicznego niszczenia komórek in vitro jest stemplowa-
nie. Polega ona na przyłożeniu do powierzchni hodowli komórkowej stempla 
o określonej geometrii i wywarciu nacisku, ręcznie lub w procesie zautoma-
tyzowanym, w celu lokalnego i kontrolowanego uszkodzenia lub całkowitego 
usunięcia monowarstwy. Pozostałe szczątki komórek są albo usuwane, albo też 
pozostają w „zranionym” obszarze. Do większości testów stemplowania używa 
się formy wykonanej z gumy lub polimerów, takich jak poli(dimetylosilok-
san) (PDMS). Formę można również wygrawerować regularnymi wzorami, 
np. kwadratowymi, koncentrycznymi kołami lub równoległymi liniami. Jeśli 
szczątki komórkowe pozostaną w miejscu stempla, można zbadać ich wpływ 
na migrację komórek. Wadą tego testu – jak w przypadku innych metod me-
chanicznych – jest nieregularność obszaru stemplowanego, zwłaszcza przy 
ręcznym wywieraniu nacisku na formę.

Z uwagi na to, że uszkodzenia termomechaniczne należą do najczęstszych 
urazów skóry (np. w wyniku kontaktu z gorącymi przedmiotami), model in 
vitro do badania ich wpływu na komórki stanowi niezwykle przydatne narzę-
dzie. Stosując stemple z kontrolowaną temperaturą, można odróżnić skutki 
uszkodzeń termomechanicznych od mechanicznych. Wady tej metody obej-
mują możliwość przenoszenia ciepła poza rzeczywisty obszar uszkodzenia, co 
może wpływać na niską powtarzalność określonego „zranienia” [220].

Tak jak wspomniano, do badań związanych z gojeniem ran wykorzy-
stywana jest również metoda pomiarów impedancji elektrycznej struktury 
komórki‑podłoża (ECIS). Zranienie monowarstwy komórek w obszarze elek-
trody uzyskuje się poprzez zastosowanie podwyższonego impulsu elektrycz-
nego, który prowadzi do elektroporacji i śmierci komórki. Na elektrodę poda-
wany jest prąd zmienny, co umożliwia monitorowanie początkowego wzrostu 
komórek, jak również zranienia i odrastania ich warstwy. Zaletami tej metody 
są: pomiar w czasie rzeczywistym, a także eliminacja błędów ludzkich dzięki 
automatyzacji. Wysoka porównywalność wyników pomiędzy kolejnymi ekspe-
rymentami jest zapewniona, ponieważ destrukcję i odrost mierzy się za pomocą 
fizycznego parametru impedancji zamiast wyników optycznych. Wady obej-
mują trudne odrywanie zlewających się warstw silnie przyłączonych komórek, 
takich jak keratynocyty i fibroblasty. Dodatkowo zmiany w adhezji (adhezje 
komórka–komórka i komórka–podłoże) oraz gęstość warstwy komórkowej 
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mogą wpłynąć na pomiar impedancji. Ponadto podczas zranienia przepływ 
prądu powoduje wygenerowanie ciepła w najbliższym otoczeniu elektrody, 
co może dodatkowo wpływać na żywotność komórek znajdujących się w po-
bliskich obszarach [221, 222].

Uszkodzenie monowarstwy komórek może być również realizowane z wy-
korzystaniem ablacji laserowej, polegającej na usuwaniu komórek za pomocą 
precyzyjnie ogniskowanej wiązki laserowej. Urazy indukowane impulsami 
laserowymi charakteryzują się wysoką powtarzalnością i kontrolowalnością, 
co czyni tę metodę szczególnie przydatną w badaniach wymagających stan-
daryzowanych modeli uszkodzeń komórkowych [223].

4.3.1.	 Mikrogrzejniki z wykorzystaniem płytki PCB

Przeprowadzenie testowej hodowli komórkowej w badaniach gojenia ran 
oparzeniowych wymagało wytworzenia elementów grzejnych montowanych 
bezpośrednio pod komercyjnym podłożem pomiarowym ECIS o oznacze-
niu 8W10E (ryc. 2.5). Wybrane podłoże zawiera osiem naczyń hodowlanych 
z okrągłą elektrodą pomiarową. Elektroda aktywna jest pokryta warstwą die-
lektryczną zawierającą dziesięć otworów o średnicy 250 μm. Wybór tego pod-
łoża wynikał z możliwości monitorowania hodowli komórkowej w dziesięciu 
punktach pomiarowych. Założono, że co najmniej kilka z nich znajdzie się 
bezpośrednio nad elementem grzejnym w trakcie hodowli, co umożliwi obser-
wację zmian parametrów elektrycznych podczas lokalnego wzrostu tempera-
tury oraz analizę zachowania komórek po jej powrocie do wartości panującej 
w inkubatorze.

Realizacja mikrogrzejnika na podłożu ceramicznym w wariancie o bar-
dziej złożonej geometrii okazała się trudna w dostępnych warunkach techno-
logicznych. Problem dotyczył układu zawierającego osiem mikrogrzejników 
wraz ze ścieżkami doprowadzającymi i polami kontaktowymi. Z uwagi na te 
ograniczenia zdecydowano się na zastosowanie prostszego rozwiązania, bazu-
jącego na płytce drukowanej PCB. Umożliwiło ono wykorzystanie istniejącej 
warstwy miedzi do wykonania ścieżek przewodzących i pól kontaktowych. Na 
tak przygotowanym podłożu osadzono następnie warstwę chromonikieliny, 
która pełniła funkcję rezystancyjnego elementu grzejnego.
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Pierwszym etapem prac było zaprojektowanie odpowiedniej maski tech-
nologicznej (ryc. 4.15) do przeprowadzenia procesu fotolitografii warstwy mie-
dzi. Projekt maski bazował na układzie ścieżek przedstawionym w rozdziale 2, 
jednak został zmodyfikowany w celu dołączenia rezystorów z chromonikie-
liny. Obszary przeznaczone na elektrody pojemnościowe pozostawiono wolne. 
Miały one w kolejnym etapie technologicznym umożliwić dołączenie i elek-
tryczne połączenie rezystancyjnych mikrogrzejników, tworząc w ten sposób 
zintegrowaną platformę pomiarowo-grzewczą. Po przeciwnej stronie w sto-
sunku do podłoża hodowlanego projekt zawierał pola montażowe przezna-
czone do połączenia z programowalnym zasilaczem. Na masce umieszczono 
również numerację kolejnych mikrogrzejników, odpowiadającą numeracji 
naczyń na podłożu pomiarowym ECIS o oznaczeniu 8WE10.

Ryc. 4.15. �Wzór maski do wytrawienia miedzi na płytce drukowanej

Płytki do wykonania obwodów drukowanych FR-4 o grubości 0,8 mm 
docięto do rozmiarów 85 mm × 38 mm pasujących do podłoża ECIS 8W10E. 
Proces fotolitografii przeprowadzono, stosując emulsję światłoczułą Positiv-20. 
Naświetlanie wykonano przez 3 minuty świetlówką UV-A o mocy 20 W. 
Wzór wytrawiono za pomocą uniwersalnego wywoływacza AGT-087 firmy 
AG TermoPasty. 

Warstwę chromonikieliny, stanowiącą rezystancyjny element grzejny, 
osadzono metodą rozpylania magnetronowego z wykorzystaniem urządzenia 
NANO 36™ firmy Kurt J. Lesker. Geometrię prostokątnych mikrogrzejników 
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uzyskano metodą maskowania przy użyciu taśmy kaptonowej, która osłaniała 
wybrane obszary podłoża przed procesem osadzania metalu (ryc. 4.16). 

Przygotowano elementy grzejne o szerokościach w przedziale 
445–1361 µm, co pozwoliło na charakterystykę ich zachowań termicznych 
oraz elektrycznych. Wymiary cienkowarstwowych rezystorów zmierzono z wy-
korzystaniem mikroskopu VHX 5000 (ryc. 4.17).

Ryc. 4.16. �Płytki drukowane zawierające mikrogrzejniki z chromonikieliny oraz ścieżki 
doprowadzające i pola kontaktowe z miedzi
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Ryc. 4.17. �Najwęższy i najszerszy z wytworzonych mikrogrzejników z chromonikieliny 
o szerokościach odpowiednio: 445 µm (u góry) i 1361 µm (u dołu)

4.3.2.	 Dynamiczna praca grzejników

Dla grzejników z chromonikieliny wytworzonych na płytce drukowanej zapla-
nowano przeprowadzenie testowej hodowli komórek odzwierzęcych z krót-
kotrwałym włączeniem grzejnika w celu wywołania lokalnego uszkodzenia 
termicznego. Wymagało to ustalenia odpowiednich warunków zasilania pod-
czas hodowli. W tym celu grzejniki zamocowano pod naczyniem hodowlanym 
wypełnionym wodą, a na jego dnie umieszczono czujnik temperatury Pt100, 
którego rezystancję mierzono za pomocą multimetru Keysight 34410A.

Po dziesięciu sekundach od rozpoczęcia monitorowania sygnału z czuj-
nika Pt100 włączano zasilanie grzejnika na określony czas, a następnie je 
wyłączano, stale rejestrując temperaturę układu na dnie naczynia. Pomiar 
przebiegał w trybie automatycznym, sterowanym oprogramowaniem przygo-
towanym w środowisku Matlab. Do zasilania grzejników użyto programowal-
nego zasilacza Hameg 4040. Temperatura była rejestrowana co ok. 60 ms, co 
zapewniało odpowiednią dynamikę pomiaru reakcji układu (ryc. 4.18–4.19). 
Na podstawie zebranych danych pomiarowych sporządzono charakterystykę 
temperatury w funkcji energii dostarczonej do układu (ryc. 4.20).
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Ryc. 4.18. �Temperatura w funkcji czasu w układzie mikrogrzejnik – naczynie hodowlane podczas 
podgrzewania trwającego 10 s, dla mocy 0,79 W, Tmax = 70,50 °C, Rgrzejnika = 2460 Ω, Uzasilania = 44 V

Ryc. 4.19. �Temperatura w funkcji czasu w układzie mikrogrzejnik – naczynie hodowlane podczas 
podgrzewania trwającego 12 s, dla mocy 0,5 W, Tmax = 60,28 °C, Rgrzejnika = 2610 Ω, Uzasilania = 36 V
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Ryc. 4.20. �Temperatura na dnie naczynia hodowlanego w funkcji energii dostarczonej 
do mikrogrzejnika z linią aproksymacji

Przeprowadzone pomiary umożliwiły zaplanowanie eksperymentów ho-
dowli komórek in vitro z wykorzystaniem mikrogrzejników. Przyjęto wartości 
mocy w zakresie 0,33–1,66 W dostarczanej do układu w czasie 5–12 s. W tabeli 4.2 
przedstawiono plan eksperymentów dla 8 mikrogrzejników umieszczonych pod 
podłożem pomiarowym ECIS. W kolumnach podano kolejno: numer ekspery-
mentu, energię dostarczoną do układu, obliczoną moc, czas dostarczania ener-
gii, napięcie zasilające mikrogrzejnik, jego numer, rezystancję oraz umowny 
czas od dodania komórek do naczynia hodowlanego.

Tabela 4.2.	� Plan eksperymentów nr 1–8 z hodowlą komórkową z wykorzystaniem przetworników 
impedancyjnych i mikrogrzejników

Lp.
Energia 
[J]

Moc 
[W]

Czas 
grzania 
[s]

Napięcie 
zasilające 
[V]

Nr mikro-
grzejnika

Rezystancja
mikrogrzejnika 
[Ω]

Czas od 
rozpoczęcia 
hodowli 
[h:min:s]

1 2,5 0,499 5 55,2 3 6100 48:43:34
2 4,0 0,335 12 28,4 8 2410 48:35:02
3 5,0 0,455 11 33,2 1 2420 48:36:21
4 6,1 0,607 10 38,4 6 2430 48:37:20
5 7,0 0,773 9 43,6 5 2460 48:38:28
6 8,0 1,004 8 51,2 4 2610 48:40:00
7 9,1 1,294 7 69,2 2 3700 48:41:07
8 10,0 1,665 6 95,6 7 5490 48:42:33
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Do przeprowadzenia hodowli komórek wykorzystano stanowisko po-
miarowe użyte przy wcześniejszych hodowlach komórkowych. Zostało ono 
rozbudowane o zasilacz R&S Hameg 4040 oraz oprogramowanie sterujące. 
Płytka PCB z mikrogrzejnikami oraz podłoże 8W10E z naczyniami hodowla-
nymi zostało umieszczone w stacji bazowej systemu ECIS Z-Theta (ryc. 4.21). 
W trakcie hodowli mysich fibroblastów monitorowano wartości parametrów 
elektrycznych (impedancję Z, rezystancję R, pojemność C) przy 11 ustalonych 
częstotliwościach sygnału z zakresu 62,5 Hz–64 kHz. Pierwszy eksperyment 
trwał ponad 114 godzin i dla każdej z częstotliwości był wykonywany nieza-
leżny pomiar co 2 minuty. W określonym czasie od momentu dodania komórek 
do naczynia hodowlanego uruchamiano procedurę włączenia mikrogrzejnika, 
zgodnie z wytycznymi zawartymi w planie eksperymentu. Po zakończonej ho-
dowli usunięto pożywkę i wykonano zdjęcia monowarstwy komórek na dnie 
naczynia hodowlanego przy użyciu mikroskopu optycznego VHX 5000. Analiza 
obrazów pozwoliła na ocenę stanu i ciągłości monowarstwy komórkowej.

Ryc. 4.21. �Płytka drukowana z mikrogrzejnikami zamocowana bezpośrednio pod matrycą 
pomiarową ECIS w stacji bazowej
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Wyniki pomiarów wskazują, że w czasie 114 godzin komórki fibroblastów 
mysich przeszły typowy, pełny cykl życia, obejmujący etap adhezji, namna-
żanie, stabilizację oraz obumarcie. Na wykresach zmierzonych parametrów 
elektrycznych sporządzonych dla typowych częstotliwości sygnału widoczny 
jest moment włączania mikrogrzejnika dostarczającego ciepło do układu 
(ryc. 4.22–4.24). Około 50. godziny trwania hodowli zachodzą wyraźne dy-
namiczne zmiany wartości każdego z mierzonych parametrów, co oznacza 
gwałtowną reakcję komórek na pojawienie się wysokiej temperatury. Komórki 
traciły adhezję do podłoża i odrywały się od niego. Zbyt wysoka temperatura 
powodowała również uśmiercenie komórek – część z nich pozostała na pod-
łożu, tworząc barierę dla żywych komórek wykazujących tendencję do migracji 
w miejsce po oparzeniu. Jednocześnie można zaobserwować, że lokalne pod-
niesienie temperatury nie uśmierciło całej hodowli, czyli temperatura pożywki 
nie wzrosła powyżej wartości krytycznej dla komórek niebędących w zasięgu 
powierzchni grzewczej rezystora.

Charakter zmian obserwowanych na wykresach zmierzonej impedancji 
oraz rezystancji (ryc. 4.22–4.23) jest bardzo zbliżony. W związku z tym wyniki 
uzyskane dla wszystkich ośmiu naczyń hodowlanych przedstawiono w postaci 
wykresów rezystancji i pojemności oraz obrazów mikroskopowych dna naczyń 
wykonanych w dniu zakończenia hodowli.

Ryc. 4.22. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 114 h (dla f = 16 kHz) w eksperymentach 1–8, aktywacja mikrogrzejnika od t = 48 h 35 min 
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Ryc. 4.23. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 114 h 
(dla f = 4 kHz) w eksperymentach 1–8, aktywacja mikrogrzejnika od t = 48 h 35 min

Ryc. 4.24. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 114 h dla 
(f = 64 kHz) w eksperymentach 1–8, aktywacja mikrogrzejnika od t = 48 h 35 min

Wyniki eksperymentów nr 1–8, obejmujące odpowiedź elektryczną na ak-
tywację mikrogrzejnika oraz stan monowarstwy komórkowej po zakończeniu 
hodowli, zestawiono w tabeli 4.3. 
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Tabela 4.3.	� Wyniki eksperymentów nr 1–8

Lp.
Nr mikro-
grzejnika

Stan monowarstwy po 
zakończeniu hodowli

Odpowiedź elektryczna na aktywację 
mikrogrzejnika

1 3 Ciągła, jednorodna 
(ryc. 4.25)

Wyraźna zmiana R, C i Z; powrót do poziomu 
sprzed aktywacji i kontynuacja pierwotnego 
trendu zmian (ryc. 4.26)

2 8 Ciągła, jednorodna 
(ryc. 4.27)

Wyraźna zmiana R, C i Z; powrót do poziomu 
sprzed aktywacji i kontynuacja pierwotnego 
trendu zmian (ryc. 4.28)

3 1 Ciągła, jednorodna 
(ryc. 4.29)

Wyraźna zmiana R, C i Z; powrót do poziomu 
sprzed aktywacji; przejście do odmiennego 
trendu zmian (ryc. 4.30)

4 6
Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.31)

Gwałtowna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż 
występowały przed aktywacją grzejnika przy 
zachowaniu wcześniejszego trendu (ryc. 4.32)

5 5
Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.33)

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja parametrów 
na innym poziomie niż występowały przed 
aktywacją grzejnika; przejście do odmiennego 
trendu zmian (ryc. 4.34)

6 4
Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.35)

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż 
występowały przed aktywacją grzejnika przy 
zachowaniu wcześniejszego trendu (ryc. 4.36)

7 2 Mikrogrzejnik uległ uszkodzeniu na skutek przepalenia ścieżki 
rezystywnej elementu grzejnego (ryc. 4.37–4.38)

8 7
Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.39)

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja parametrów 
na innym poziomie niż występowały przed 
aktywacją grzejnika przy zachowaniu 
wcześniejszego trendu (ryc. 4.40)

W toku eksperymentów nr 1–3 po dostarczeniu do naczynia energii z za-
kresu 2,5–5 J zaobserwowano wyraźne zmiany wartości rezystancji i pojemno-
ści w momencie włączenia mikrogrzejnika, co może wskazywać na czasową 
utratę adhezji komórek do podłoża. Jednocześnie obrazy mikroskopowe wy-
konane po zakończeniu eksperymentu potwierdzają, że  w obszarze podda-
nym oddziaływaniu termicznemu monowarstwa komórkowa uległa w tych 
przypadkach pełnej regeneracji (ryc. 4.25–4.30). Taki wynik można uznać za 
najbardziej oczekiwany, gdyż wskazuje na powstanie przejściowego uszko-
dzenia monowarstwy w trakcie aktywacji mikrogrzejnika przy jednoczesnym 
zachowaniu zdolności komórek do regeneracji.
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W eksperymentach nr 4–6 oraz 8, w których dostarczono energię z zakresu 
6,1–10 J, stwierdzono trwałe uszkodzenie obszaru monowarstwy komórkowej 
w obszarze oddziaływania termicznego. Komórki obumarły, tworząc barierę 
z martwych komórek, która ograniczyła lub uniemożliwiła proces regeneracji. 
Uszkodzenia te były nadal widoczne na obrazach mikroskopowych wykona-
nych po zakończeniu hodowli (ryc. 4.31, 4.33, 4.35, 4.39).

Ryc. 4.25. �Dno naczynia po eksperymencie nr 1 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 



119

Ryc. 4.26. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 1; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 43 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.27. �Dno naczynia po eksperymencie nr 2 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.28. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 2; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 35 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.29. �Dno naczynia po eksperymencie nr 3 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.30. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 3; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 36 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.31.� Dno naczynia po eksperymencie nr 4 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.32. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 4; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 37 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.33. �Dno naczynia po eksperymencie nr 5 w powiększeniach 50, 100, 200 i 400× 

Ryc. 4.34. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 5; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 38 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.35. �Dno naczynia po eksperymencie nr 6 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.36. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 6; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 40 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.37. �Dno naczynia po eksperymencie nr 7 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.38. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 7; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 41 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.39. �Dno naczynia po eksperymencie nr 8 w powiększeniach 50, 100, 200 i 400× 

Ryc. 4.40. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 8; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 48 h 42 min (oznaczony linią przerywaną)
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Hodowlę komórkową powtórzono dwukrotnie z wykorzystaniem tej sa-
mej linii komórkowej, identycznego układu pomiarowego oraz podłoża z mi-
krogrzejnikami przy zachowaniu niezmienionych warunków środowisko-
wych. Podłoże jednorazowego użytku 8W10E zostało wymienione na nowe. 
Szczegółowy harmonogram eksperymentów nr 9–15 zestawiono w tabeli 4.4. 
W trakcie hodowli komórkowej do naczyń dostarczano energię z zakresu 
5,25–12,11 J, przy czasie aktywacji mikrogrzejnika wynoszącym 5–12 s.

Tabela 4.4.	� Plan eksperymentów nr 9–15

Lp.
Energia 
[J]

Moc 
[W]

Czas 
grzania 
[s]

Napięcie 
zasilające 
[V]

Nr mikro-
grzejnika

Rezystancja
mikrogrzejnika 
[Ω]

Czas od 
rozpoczęcia 
hodowli 
[h:min:s]

9 5,25 1,049 5 80 7 5490 49:54:53

10 5,89 0,536 11 36 8 2410 49:47:24

11 6,07 0,607 10 38,4 1 2420 49:48:26

12 6,45 0,538 12 36 3 6100 49:46:14

13 6,95 0,773 9 43,6 6 2430 49:49:34

14 11,03 1,379 8 60 5 2460 49:50:43

15 12,11 1,730 7 80 4 2610 49:51:42

Podczas hodowli w ciągu 120 godzin komórki we wszystkich naczyniach 
przeszły pełny, prawidłowy cykl rozwoju. Charakter zmian mierzonych para-
metrów elektrycznych (ryc. 4.41–4.43) był zgodny z oczekiwanym wzorcem 
oraz z wynikami uzyskanymi w poprzednich seriach eksperymentalnych. 
Około 50. godziny od rozpoczęcia hodowli, pod koniec fazy formowania się 
monowarstwy komórkowej, włączano zasilanie mikrogrzejników, powodu-
jąc lokalne podwyższenie temperatury w obszarze hodowli. Po zakończeniu 
eksperymentów wykonano obrazy mikroskopowe dna każdego naczynia ho-
dowlanego w celu oceny stanu monowarstwy komórkowej.
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Ryc. 4.41. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 120 h (dla f = 16 kHz) w eksperymentach 9–15, aktywacja mikrogrzejnika od t = 49 h 46 min

Ryc. 4.42. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 120 h (dla f 
= 4 kHz) w eksperymentach 9–15, aktywacja mikrogrzejnika od t = 49 h 46 min

Ryc. 4.43. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 120 h (dla 
f = 64 kHz) w eksperymentach 9–15, aktywacja mikrogrzejnika od t = 49 h 46 min
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Wyniki eksperymentów nr 9–15, obejmujące odpowiedź elektryczną 
układu na aktywację mikrogrzejnika oraz stan monowarstwy komórkowej 
po zakończeniu hodowli zestawiono w tabeli 4.5. 

Tabela 4.5.	� Wyniki eksperymentów nr 9–15

Lp.
Nr mikro-
grzejnika

Stan monowarstwy po 
zakończeniu hodowli

Odpowiedź elektryczna na aktywację 
mikrogrzejnika

9 7 Brak obserwowalnych zmian; mikrogrzejnik uległ uszkodzeniu na skutek 
przepalenia ścieżki rezystywnej elementu grzejnego (ryc. 4.44–4.45)

10 8 Ciągła, jednorodna 
(ryc. 4.46)

Wyraźna zmiana R, C i Z; powrót do poziomu 
sprzed aktywacji i kontynuacja pierwotnego 
trendu zmian (ryc. 4.47)

11 1 Ciągła, jednorodna 
(ryc. 4.48)

Niewielka, krótkotrwała zmiana R, C 
i Z (ryc. 4.49)

12 3 Brak obserwowalnych zmian; mikrogrzejnik uległ uszkodzeniu na skutek 
przepalenia ścieżki rezystywnej elementu grzejnego (ryc. 4.50–4.51)

13 6
Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.52)

Gwałtowna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż 
występowały przed aktywacją grzejnika przy 
zachowaniu wcześniejszego trendu (ryc. 4.53)

14 5

W uszkodzonym 
obszarze pozostały 
obumarłe komórki, brak 
regeneracji (ryc. 4.54)

Gwałtowna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż 
występowały przed aktywacją grzejnika przy 
zachowaniu wcześniejszego trendu (ryc. 4.55)

15 4

W uszkodzonym 
obszarze pozostały 
obumarłe komórki, brak 
regeneracji (ryc. 4.56)

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż 
występowały przed aktywacją grzejnika przy 
zachowaniu wcześniejszego trendu (ryc. 4.57)

W eksperymencie nr 10 do naczynia hodowlanego dostarczono energię 
5,89 J w czasie 11 s. Obrazy mikroskopowe wykonane po zakończeniu ekspery-
mentu potwierdzają, że w tym przypadku monowarstwa komórkowa w obsza-
rze poddanym oddziaływaniu termicznemu pozostała jednorodna (ryc. 4.46), 
a zarazem  na wykresach rezystancji i pojemności zaobserwowano wyraźne 
zmiany ich wartości w momencie włączenia mikrogrzejnika (ryc. 4.47). Wartości 
mierzonych parametrów w ciągu kilkudziesięciu minut powróciły do poziomu 
sprzed aktywacji oddziaływania termicznego, a następnie kontynuowały pier-
wotny trend zmian. Takie zachowanie jest charakterystyczne dla wystąpienia 
czasowego uszkodzenia monowarstwy, po którym następuje jej regeneracja.
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W eksperymencie nr 11 dostarczono energię 6,08 J w czasie 10 s. Odnotowano 
niewielką, krótkotrwałą zmianę parametrów elektrycznych. Analiza obrazów 
mikroskopowych po zakończeniu hodowli wykazała, że monowarstwa komór-
kowa pozostała ciągła i jednorodna (ryc. 4.48–4.49).

W eksperymentach nr 13–15, dla których dostarczono energię z zakresu 
6,95–12,11 J, stwierdzono gwałtowną zmianę wartości rezystancji, pojemności 
i impedancji, po której nastąpił powrót do odmiennych poziomów sprzed akty-
wacji mikrogrzejnika przy zachowaniu wcześniejszego trendu zmian. Analiza 
obrazów mikroskopowych wykonanych po zakończeniu hodowli ujawniła 
trwałe, morfologiczne uszkodzenia monowarstwy komórkowej w miejscach 
oddziaływania mikrogrzejników. Obszary te charakteryzowały się wyraźnym 
ubytkiem żywych komórek i nagromadzeniem szczątków komórkowych. 
Powstała w ten sposób bariera z martwych komórek skutecznie zahamowała 
lub całkowicie uniemożliwiła proces regeneracji uszkodzonego obszaru przez 
komórki z otaczającej, żywej monowarstwy (ryc. 4.52–4.57).



131

Ryc. 4.44. �Dno naczynia po eksperymencie nr 9 w powiększeniach 50, 100, 200 i 400× 

Ryc. 4.45. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 9; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu aktywacji 

grzejnika t = 49 h 54 min (oznaczony linią przerywaną). Brak obserwowalnych zmian po 
aktywacji grzejnika wynika z uszkodzenia elementu grzejnego
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Ryc. 4.46. �Dno naczynia po eksperymencie nr 10 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.47. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 10; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 47 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.48. �Dno naczynia po eksperymencie nr 11 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.49. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 11; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 48 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.50. �Dno naczynia po eksperymencie nr 12 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.51. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 12; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 46 min (oznaczony linią przerywaną). Brak obserwowalnych zmian 
po aktywacji grzejnika wynika z uszkodzenia elementu grzejnego
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Ryc. 4.52. �Dno naczynia po eksperymencie nr 13 w powiększeniach 50, 100, 200 i 300× 

Ryc. 4.53. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 13; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 49 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.54. �Dno naczynia po eksperymencie nr 14 w powiększeniach 50, 100, 200 i 400× 

Ryc. 4.55. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 14; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 50 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.56. �Dno naczynia po eksperymencie nr 15 w powiększeniach 50, 100, 100 i 100× 

Ryc. 4.57. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 15; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 49 h 51 min (oznaczony linią przerywaną)
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W kolejnej serii eksperymentów oddziaływanie termiczne aktywowano po 
ok. 24 godzinach od momentu dodania komórek do naczynia, czyli przed ufor-
mowaniem się jednorodnej monowarstwy komórek. Celem tego zabiegu była 
ocena potencjału regeneracyjnego komórek po termicznym uszkodzeniu w za-
awansowanym etapie wzrostu. Energię z zakresu 7,97–16,65 J dostarczano w cza-
sie 10 s. Szczegółowy plan eksperymentów nr 16–21 przedstawiono w tabeli 4.6.

Tabela 4.6.	� Plan eksperymentu nr 3 – parametry dla 8 mikrogrzejników

Lp.
Energia 
[J]

Moc 
[W]

Czas 
grzania 
[s]

Napięcie 
zasilające 
[V]

Nr 
mikro-
grzejnika

Rezystancja
mikrogrzejnika 
[Ω]

Czas od 
rozpoczęcia 
hodowli 
[h:min:s]

16 7,97 0,797 10 44 1 2420 25:34:45

17 8,01 0,801 10 44,4 3 6100 25:35:33

18 13,79 1,379 10 60 6 2430 25:36:25

19 15,08 1,507 10 60,4 8 2410 25:33:10

20 16,52 1,652 10 100,4 4 2610 25:38:47

21 16,65 1,665 10 95,6 5 2460 25:37:59

Hodowle komórkowe przeprowadzone w ramach eksperymentów nr 16–21 
rozwijały się prawidłowo, prezentując pełny, charakterystyczny cykl życiowy ob-
serwowany w warunkach in vitro. Na wykresach zmian mierzonych parametrów 
elektrycznych (ryc. 4.58–4.60) wyraźnie zaznaczają się kolejne etapy hodowli, 
obejmujące adhezję, formowanie się monowarstwy komórkowej, fazę stabili-
zacji oraz etap obumierania komórek. Po aktywacji mikrogrzejników, ok. 24. 
godziny od rozpoczęcia hodowli, zaobserwowano gwałtowne zmiany wartości 
impedancji, rezystancji i pojemności. Po upływie kilkudziesięciu minut wartości 
tych parametrów uległy stabilizacji, a dalszy przebieg zmian odpowiadał cha-
rakterystycznym zmianom typowej hodowli komórkowej.

Wyniki eksperymentów 16–21 zestawiono w tabeli 4.7. Najbardziej istotne 
zmiany zaobserwowano w eksperymencie nr 17, gdzie aktywacja mikro
grzejnika wywołała wyraźną zmianę wartości parametrów elektrycznych, 
co sugeruje lokalną utratę adhezji komórek w obrębie inicjowanego uszko-
dzenia tworzącej się monowarstwy. Mimo to po zakończeniu hodowli obrazy 
mikroskopowe uwidaczniają w pełni ciągłą i zregenerowaną monowarstwę. 
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Proces regeneracji jest również widoczny na wykresach rezystancji i pojem-
ności, gdzie po początkowym zakłóceniu wartości powracają w ciągu kilku-
dziesięciu minut do poziomu sprzed aktywacji grzejnika, a następnie kontynu-
owany jest pierwotny trend zmian. W dalszym czasie wzrost rezystancji oraz 
równoległy spadek pojemności wskazują na kontynuację procesu formowania 
jednorodnej monowarstwy (ryc. 4.63–4.64).

Ryc. 4.58. �Zmiana modułu impedancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej 
ok. 118 h (dla f = 16 kHz) w eksperymentach 16–21, aktywacja mikrogrzejnika od t = 25 h 32 min

Ryc. 4.59. �Zmiana rezystancji w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 118 h 
(dla f = 4 kHz) w eksperymentach 16–21, aktywacja mikrogrzejnika od t = 25 h 32 min



140

Ryc. 4.60. �Zmiana pojemności w przypadku badania hodowli komórek trwającej ok. 118 h (dla 
f = 64 kHz) w eksperymentach 16–21, aktywacja mikrogrzejnika od t = 25 h 32 min

W pozostałych eksperymentach odnotowano wyraźne zmiany wartości R, 
C oraz Z. Obrazy mikroskopowe wykonane po zakończeniu hodowli potwier-
dzają brak regeneracji monowarstwy w miejscu uszkodzenia. Do potencjalnych 
przyczyn niepowodzenia procesu regeneracji można zaliczyć: ograniczoną 
zdolność migracyjną komórek wynikającą z uformowania gęstej warstwy, ich 
niezdolność do skolonizowania uszkodzonego obszaru, a także degradację 
podłoża pod wpływem wysokiej temperatury, co mogło pogorszyć właściwości 
adhezyjne powierzchni i uniemożliwić zasiedlenie uszkodzonych obszarów 
(ryc. 4.61–4.62 oraz 4.65–4.72).
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Tabela 4.7.	� Wyniki eksperymentów nr 16–21

Lp.
Nr 
mikro-
grzejnika

Odpowiedź elektryczna na aktywację 
mikrogrzejnika

Stan monowarstwy po 
zakończeniu hodowli

16 1

Gwałtowna zmiana R, C i Z; powrót do 
poziomu zbliżonego do tego sprzed 
aktywacji i kontynuacja pierwotnego 
trendu zmian (ryc. 4.61)

W uszkodzonym obszarze 
pozostały obumarłe komórki, 
brak regeneracji (ryc. 4.62)

17 3
Wyraźna zmiana R, C i Z; powrót do 
poziomu sprzed aktywacji i kontynuacja 
pierwotnego trendu zmian (ryc. 4.63)

Ciągła, jednorodna (ryc. 4.64)

18 6

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż przed 
aktywacją grzejnika przy zachowaniu 
wcześniejszego trendu (ryc. 4.65)

W uszkodzonym obszarze 
pozostały obumarłe komórki, 
brak regeneracji (ryc. 4.66)

19 8

Wyraźna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż przed 
aktywacją grzejnika przy zachowaniu 
wcześniejszego trendu (ryc. 4.67)

W uszkodzonym obszarze 
pozostały obumarłe komórki, 
brak regeneracji (ryc. 4.68)

20 4

Wyraźna zmiana R, C i Z; wolne 
stabilizowanie się parametrów na innym 
poziomie niż przed aktywacją grzejnika; 
przejście do odmiennego trendu zmian 
(ryc. 4.69)

Trwałe uszkodzenie 
monowarstwy; brak 
regeneracji (ryc. 4.70)

21 5

Gwałtowna zmiana R, C i Z; stabilizacja 
parametrów na innym poziomie niż przed 
aktywacją grzejnika przy zachowaniu 
wcześniejszego trendu (ryc. 4.71)

W uszkodzonym obszarze 
pozostały obumarłe komórki, 
brak regeneracji (ryc. 4.72)
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Ryc. 4.61. �Dno naczynia po eksperymencie nr 16 w powiększeniach 50, 100, 200 i 400× 

Ryc. 4.62. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 16; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 34 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.63. �Dno naczynia po eksperymencie nr 17 w powiększeniach 30, 50, 100 i 100× 

Ryc. 4.64. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 17; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 35 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.65. �Dno naczynia po eksperymencie nr 18 w powiększeniach 50, 100, 200 i 300× 

Ryc. 4.66. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 18; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 36 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.67. �Dno naczynia po eksperymencie nr 19 w powiększeniach 50, 100, 100 i 200× 

Ryc. 4.68. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 19; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 33 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.69. �Dno naczynia po eksperymencie nr 20 w powiększeniach 50, 100, 200 i 200× 

Ryc. 4.70. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 20; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 38 min (oznaczony linią przerywaną)
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Ryc. 4.71. �Dno naczynia po eksperymencie nr 21 w powiększeniach 50, 100, 200 i 800× 

Ryc. 4.72. �Zmiana rezystancji (dla f = 4 kHz) oraz pojemności (dla f = 64 kHz) podczas hodowli 
komórek w eksperymencie nr 21; czas na osi zawężono do zakresu ±5 h od momentu 

aktywacji grzejnika t = 25 h 37 min (oznaczony linią przerywaną)
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W ramach badań nad termicznym uszkodzeniem monowarstwy komórko-
wej przeprowadzono łącznie 21 hodowli fibroblastów mysich, w których mo-
nitorowano zmiany impedancji, rezystancji oraz pojemności w funkcji czasu. 
We wszystkich eksperymentach komórki przechodziły typowy cykl życia in 
vitro, obejmujący fazę adhezji, namnażania, stabilizacji oraz obumierania, co 
potwierdza poprawność warunków hodowli.

Analiza odpowiedzi elektrycznej układu na aktywację mikrogrzejników 
wykazała, że lokalne podniesienie temperatury prowadzi do wyraźnych, dyna-
micznych zmian wartości mierzonych parametrów elektrycznych. Zmiany te były 
interpretowane jako efekt utraty adhezji komórek do podłoża, ich częściowego 
odrywania się oraz, w przypadku wyższych energii, obumierania. Charakter ob-
serwowanych odpowiedzi był silnie zależny od energii dostarczonej do układu 
oraz od momentu aktywacji mikrogrzejnika względem etapu rozwoju hodowli.

W pierwszych seriach eksperymentów, w których mikrogrzejniki aktywo-
wano po uformowaniu się jednorodnej monowarstwy komórkowej, zaobser-
wowano trzy zasadnicze typy odpowiedzi biologicznej. W przypadku niskich 
energii oddziaływania termicznego rejestrowano wyraźne, lecz przejściowe 
zmiany rezystancji, pojemności i impedancji, po których następował powrót 
wartości do poziomu sprzed aktywacji mikrogrzejnika oraz kontynuacja pier-
wotnego trendu zmian. Obrazy mikroskopowe wykonane po zakończeniu 
hodowli potwierdzały pełną regenerację monowarstwy w obszarze poddanym 
oddziaływaniu termicznemu. Taki przebieg eksperymentów można interpreto-
wać jako model przejściowego uszkodzenia termicznego, po którym następuje 
skuteczny proces gojenia.

Dla wyższych energii oddziaływania termicznego obserwowano gwał-
towne zmiany parametrów elektrycznych, po których następował wolny powrót 
do odmiennych poziomów wartości, przy zachowaniu wcześniejszego trendu 
zmian lub jego modyfikacji. W tych przypadkach analiza obrazów mikroskopo-
wych ujawniała trwałe uszkodzenie monowarstwy w miejscach oddziaływania 
termicznego, obecność obumarłych komórek w tym obszarze oraz znikomą 
regenerację. Martwe komórki tworzyły barierę mechaniczną, ograniczającą 
migrację żywych komórek i uniemożliwiającą odbudowę ciągłej warstwy.

W kolejnej serii eksperymentów oddziaływanie termiczne aktywowano na 
wcześniejszym etapie hodowli, przed pełnym uformowaniem się monowarstwy. 
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Celem było określenie potencjału regeneracyjnego komórek w zaawansowa-
nym, lecz niezakończonym etapie wzrostu. Wyniki tych badań wskazują, że 
zdolność regeneracji jest silnie zależna nie tylko od energii dostarczonej do 
układu, lecz również od stopnia organizacji monowarstwy w momencie wystą-
pienia uszkodzenia. W jednym z eksperymentów zaobserwowano pełną rege-
nerację pomimo wyraźnej, przejściowej zmiany parametrów elektrycznych, co 
potwierdza wysoką wrażliwość techniki ECIS na lokalne zmiany adhezji oraz 
jej przydatność do monitorowania procesów gojenia w czasie rzeczywistym.

W pozostałych przypadkach wczesne oddziaływanie termiczne prowa-
dziło do trwałych uszkodzeń w obszarze mikrogrzejnika, co może być zwią-
zane z ograniczoną zdolnością migracyjną komórek, degradacją właściwości 
adhezyjnych podłoża lub niekorzystnym wpływem wysokiej temperatury na 
strukturę powierzchni hodowlanej.

Podsumowując, przeprowadzone badania wykazały, że zastosowanie mi-
krogrzejników w połączeniu z techniką ECIS stanowi skuteczne narzędzie do 
indukowania i monitorowania lokalnych uszkodzeń termicznych w mono-
warstwie komórkowej. Opracowana metoda umożliwia precyzyjne sterowa-
nie stopniem jej uszkodzenia oraz ocenę odpowiedzi biologicznej komórek, 
w tym ich zdolności do regeneracji. Uzyskane wyniki wskazują na istnienie 
wyraźnych progów energetycznych oddzielających uszkodzenia odwracalne od 
nieodwracalnych, co ma istotne znaczenie zarówno dla badań podstawowych 
nad mechanizmami gojenia ran, jak i dla potencjalnych zastosowań w mode-
lowaniu urazów termicznych in vitro.

4.4. Dyskusja wyników

W niniejszym rozdziale przedstawiono i omówiono wyniki badań mających 
na celu ocenę możliwości wykorzystania mikrogrzejników w systemie impe-
dancyjnego monitorowania hodowli komórkowych. Głównym założeniem 
prowadzonych prac było opracowanie nowego sposobu umożliwiającego pro-
wadzenie eksperymentów in vitro w kontrolowanych, zróżnicowanych warun-
kach temperaturowych oraz ocena wpływu lokalnego wzrostu temperatury na 
przebieg hodowli komórkowej. W badaniach przewidziano dwa zastosowania 
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mikrogrzejnika: lokalne ogrzewanie wybranego naczynia w matrycy naczyń 
hodowlanych (rozdz. 4.2) oraz indukowanie miejscowych uszkodzeń termicz-
nych w celu symulacji ran oparzeniowych (rozdz. 4.3).

Celem pierwszej części prac badawczych była ocena możliwości prowa-
dzenia równoległych hodowli komórek in vitro w zróżnicowanych lokalnie 
warunkach temperaturowych. Do realizacji tego celu wytworzono cienkowar-
stwowy mikrogrzejnik z chromonikieliny. Został on umieszczony bezpośred-
nio pod naczyniem hodowlanym, zapewniając minimalny dystans pomiędzy 
źródłem ciepła a obszarem formowania się monowarstwy komórek. Następnie 
przeprowadzono pomiary charakterystyki termicznej opracowanego układu. 
Wykazano, że dostarczana moc grzewcza umożliwia skuteczne i lokalne pod-
niesienie temperatury w obszarze namnażania komórek. W kolejnym etapie 
opracowano model konstrukcyjny układu mikrogrzejnik – podłoże pomiarowe 
oraz przeprowadzono symulacje termiczno-elektryczne. Uzyskane wyniki eks-
perymentalne pozostają w zgodności z rezultatami symulacji numerycznych, 
co potwierdza poprawność przyjętych założeń projektowych. Oznacza to, że 
zaproponowana metoda lokalnego podgrzewania może być skutecznie i bez-
piecznie stosowana w eksperymentach z równoległym prowadzeniem hodowli 
komórkowych w kontrolowanych warunkach. Umożliwia to jej wykorzystanie 
do symulacji stanów patologicznych, analizy odpowiedzi komórek na zmiany 
temperatury oraz testowania środków farmakologicznych wpływających na me-
tabolizm lub przeżywalność komórek w warunkach podwyższonej temperatury.

Druga część badawcza dotyczyła wykorzystania mikrogrzejnika do in-
dukowania lokalnych uszkodzeń termicznych w celu symulacji ran opa-
rzeniowych i analizy mechanizmów regeneracji monowarstwy komórek. 
Zaplanowano lokalne podgrzanie fragmentu hodowli do temperatury wywo-
łującej uszkodzenia komórek, a następnie obserwację procesu gojenia w czasie 
rzeczywistym za pomocą systemu pomiarowego ECIS. W trakcie przeprowa-
dzonych prac badawczych obserwowano wyraźną zmianę wartości rejestrowa-
nych parametrów elektrycznych w momencie aktywacji elementu grzejnego, 
co interpretowano jako efekt utraty adhezji komórek do podłoża i powstania 
obszaru pozbawionego żywych komórek. 

W zależności od dostarczonej energii cieplnej oraz etapu rozwoju hodowli 
obserwowano różną odpowiedź biologiczną. Przy niższych temperaturach 
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oddziaływania termicznego zmiany parametrów elektrycznych miały charak-
ter przejściowy, a obrazy mikroskopowe potwierdzały zdolność komórek do 
regeneracji i odbudowy ciągłej monowarstwy. Z kolei przy wyższych tempe-
raturach następowało trwałe uszkodzenie monowarstwy w obszarach oddzia-
ływania mikrogrzejników, a martwe komórki tworzyły barierę mechaniczną 
uniemożliwiającą migrację i regenerację. Zjawisko to ogranicza możliwość 
bezpośredniego porównania uzyskanych wyników z powszechnie stosowanymi 
modelami gojenia ran, jednak jednocześnie wiernie odzwierciedla charakter 
uszkodzeń termicznych występujących w przypadku oparzeń.

Uzyskane rezultaty wskazują, że zaproponowana metoda umożliwia nie 
tylko ocenę stopnia uszkodzenia monowarstwy, lecz także identyfikację progów 
energetycznych oddzielających uszkodzenia odwracalne od nieodwracalnych. 
Stanowi to istotną wartość poznawczą w badaniach nad mechanizmami odpo-
wiedzi komórek na stres termiczny oraz w modelowaniu urazów termicznych 
in vitro.

Podsumowując, integracja mikrogrzejnika z przetwornikiem impedan-
cyjnym ECIS stworzyła funkcjonalny układ badawczy umożliwiający lokalną 
i dynamiczną kontrolę temperatury przy jednoczesnym monitorowaniu od-
powiedzi biologicznej komórek. Zaproponowane rozwiązanie może znaleźć 
zastosowanie zarówno w badaniach podstawowych nad fizjologią komórek, 
jak i w aplikacjach biomedycznych, takich jak testowanie terapii, modelowanie 
urazów czy analiza procesów regeneracyjnych w warunkach kontrolowanego 
stresu termicznego.
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5.	 Podsumowanie i wnioski

Pierwszy etap badań obejmował ocenę przydatności wybranych metali do bu-
dowy pojemnościowych elektrod pomiarowych w układzie komórka‑podłoże 
dostosowanych do współpracy z systemem pomiarowym ECIS Z-Theta. 
Głównym celem była ocena możliwości zastosowania powszechnie stosowa-
nych materiałów cienkowarstwowych (Cu, Ni, Ti, NiCr) do wytworzenia elek-
trod pomiarowych i mikrogrzejników w jednym układzie. W oparciu o ekspe-
rymenty przeprowadzone z wykorzystaniem mysich fibroblastów L929 oraz 
małpich komórek VERO wykazano, że:

	Ò elektrody miedziane przetworników impedancyjnych, tak jak się spodzie-
wano, ulegają szybkiemu procesowi degradacji chemicznej i wykazują 
cytotoksyczność, co potwierdziło ich znikomą przydatność do długoter-
minowych pomiarów biologicznych,

	Ò elektrody niklowe, przy odpowiednim przygotowaniu powierzchni, umoż-
liwiały adhezję i proliferację komórek, jednak wykazywały dużą zmien-
ność mierzonych parametrów elektrycznych między powtórzeniami ogra-
niczając ich użyteczność w powtarzalnych badaniach,

	Ò elektrody tytanowe, mimo oczekiwanych dobrych właściwości biokom-
patybilnych, okazały się niestabilne w warunkach eksperymentu i ule-
gały degradacji w obecności pożywki oraz pola elektrycznego. Mimo 
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prawidłowego zachowania komórek, niestabilność elektrod istotnie obni-
żała wiarygodność i powtarzalność rejestrowanych wyników oraz utrud-
niała jednoznaczną interpretację dynamiki rozwoju hodowli,

	Ò elektrody z chromonikieliny wykazały największą stabilność oraz powta-
rzalność hodowli komórkowych, umożliwiając schematyczne monitoro-
wanie zmian impedancji związanych z jej rozwojem.

Wszystkie hodowle komórkowe prowadzono zgodnie z obowiązującymi 
normami i standardami biomedycznymi. W ramach badań monitorowano 
w funkcji czasu charakterystyki impedancji, rezystancji oraz pojemności ho-
dowli komórkowych. Uzyskane dane elektryczne skorelowano następnie z ob-
razowaniem mikroskopowym, co pozwoliło na weryfikację zgodności między 
charakteryzacją impedancyjną a rzeczywistym obrazem morfologii komórek. 
Zaobserwowano, że w hodowlach rozwijających się prawidłowo zmiany para-
metrów elektrycznych w funkcji czasu odzwierciedlają oczekiwany wzorzec, 
potwierdzony wizualnie. Badania metodą ECIS wykazały, że chromonikielina 
stanowi alternatywę dla konwencjonalnych elektrod ze złota lub platyny. Jej 
zastosowanie pozwala na uniknięcie stosunkowo złożonych i kosztownych 
procesów osadzania złota lub platyny na podłożach polimerowych.

W kolejnym etapie badań zaprezentowano koncepcję i przeprowadzono 
cykl badań nad sposobu lokalnego podgrzewania hodowli komórkowych z prze-
twornikiem impedancyjnym z wykorzystaniem cienkowarstwowych mikro-
grzejników rezystancyjnych wykonanych z chromonikieliny. Przeprowadzono 
szereg doświadczeń technologicznych i eksperymentów hodowlanych z wyko-
rzystaniem cienkowarstwowego mikrogrzejnika z NiCr na podłożu ceramicz-
nym oraz matrycowych rezystorów grzewczych na podłożu PCB wykonanych 
metodą nanoszenia cienkiej warstwy i fotolitografii. 

Pierwszy rodzaj przeznaczony jest do punktowego podgrzewania poje-
dycznego naczynia hodowlanego, minimalizując przenikanie ciepła do naczyń 
sąsiednich. Dzięki tej konfiguracji, na jednej platformie pomiarowej możliwe 
jest równoległe prowadzenie serii hodowli komórkowych w odrębnych reżi-
mach temperaturowych. Pozwala to na bezpośrednie porównanie i nieza-
leżną analizę wpływu różnic temperatury na żywotność, morfologię i funkcje 
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komórek w ramach tego samego eksperymentu, eliminując zmienność między 
poszczególnymi próbkami. 

Drugi sposób służy do matrycowego podgrzewania wszystkich hodowli 
komórkowych w trybie długotrwałym lub impulsowym. Umożliwia on induk-
cję lokalnych uszkodzeń termicznych w celu symulacji ran oparzeniowych 
i analizę zdolności regeneracyjnych monowarstwy komórkowej.

W obu przypadkach wykazano że zastosowane mikrogrzejniki cienko-
warstwowe zapewniają precyzyjną modulację temperatury bez zakłócania 
pomiarów impedancyjnych. Opracowano w ten sposób hybrydową platformę, 
łączącą pomiar stanu hodowli (ECIS) z możliwością stymulacji określonych 
warunków temperaturowych stacjonarnych i dynamicznych. Przedstawione 
rozwiązanie łączące monitorowanie hodowli komórkowej przy wykorzystaniu 
przetwornika impedancyjnego i mikrogrzejnika stanowi podstawę do opraco-
wania zaawansowanego instrumentu. Umożliwi on prowadzenie badań nad 
kontrolowanym uszkadzaniem termicznym monowarstw komórkowych w celu 
modelowania gojenia ran oparzeniowych. Pozwoli na analizę procesów regene-
racji w różnych warunkach, w tym podczas aplikacji potencjalnych czynników 
terapeutycznych, co otwiera drogę do testowania eksperymentalnych terapii.

Do kluczowych osiągnięć zaprezentowanych w niniejszej pracy, zdaniem 
autora, zaliczyć należy:

	Ò Rozszerzenie zakresu stosowania systemu pomiarowego ECIS poprzez:
	○ Ocenę oddziaływania różnych materiałów metalicznych pozosta-

jących w bezpośrednim kontakcie z komórkami na ich aktywność 
biologiczną,

	○ wykazanie przydatności cienkich warstw chromonikieliny , jako tań-
szej i technologicznie korzystniejszej alternatywy dla stosowanych 
wcześniej złota lub platyny,

	○ opracowanie układu łączącego pomiar impedancyjny z lokalną kon-
trolą temperatury w hodowlach komórkowych,

	○ zbadanie wielu hodowli z określeniem ich parametrów, co umożli-
wia skalowanie eksperymentów, łącznie ze stosowaniem statycznych 
i dynamicznych zmian temperatury,
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	○ lokalną modulację warunków temperaturowych pojedynczych na-
czyń hodowlanych wraz z możliwością analizy odpowiedzi biolo-
gicznej komórek pod wpływem tej zmiany,

	○ zastosowanie dynamicznej zmiany temperatury przy użyciu mikro-
grzejników wraz z równoległą analizą odpowiedzi biologicznej komó-
rek w celu symulacji uszkodzeń termicznych i monitorowania pro-
cesów regeneracyjnych, m.in. w modelu gojenia ran oparzeniowych.

	Ò Opracowanie konstrukcji i technologii cienkowarstwowych elektrod po-
jemnościowych wykonanych z różnych metali (Cu, Ti, Ni, NiCr) na podłożu 
poliwęglanowym przy zastosowaniu procesów niskotemperaturowych.

	Ò Projekt i realizację cienkowarstwowych mikrogrzejników, w tym mode-
lowanie i analizę ich właściwości termicznych w kontekście lokalnego 
ogrzewania w układach do hodowli komórkowych.

	Ò Funkcjonalną weryfikację zaproponowanych układów pomiarowych oraz 
ocenę ich przydatności w monitorowaniu odpowiedzi biologicznej komó-
rek hodowanych w warunkach kontrolowanej temperatury przeprowa-
dzoną poprzez serię eksperymentów z wykorzystaniem linii komórkowych 
pochodzenia zwierzęcego (L929 oraz VERO).

Podsumowując, badania przedstawione w niniejszej pracy wykazały, że mate-
riały powszechnie uznawane za biokompatybilne, takie jak tytan i nikiel, nie speł-
niają zakładanych wymagań w zakresie długoterminowej stabilności pomiarowej 
w metodzie impedancyjnej. Natomiast chromonikielina okazała się materiałem 
optymalnym, umożliwiającym wytworzenie stabilnych elektrod, na których ho-
dowle komórkowe zachowują swój potencjał biologiczny, rozwijają się prawidłowo, 
a ich stan jest wiarygodnie odzwierciedlany w wynikach pomiarów elektrycznych.

Kolejny etap badań koncentrował się na połączeniu przetwornika impe-
dancyjnego z mikrogrzejnikiem umożliwiającym zadawanie kontrolowanej 
temperatury hodowli komórkowej, zarówno w trybie stacjonarnym, jak i dy-
namicznym. Wykazano, że mikrogrzejniki wykonane z chromonikieliny na 
podłożu ceramicznym oraz płytce PCB, nie zakłócają pomiarów impedancji. 
Tym samym potwierdzono możliwość prowadzenia badań nad lokalną mo-
dulację warunków temperaturowych oraz właściwościami regeneracyjnymi 
komórek zwierzęcych i ludzkich po uszkodzeniach termicznych. 
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Kontynuacją przedstawionych badań jest opracowanie w pełni zintegro-
wanej platformy, w której zarówno przetwornik impedancyjny, jak i mikro-
grzejnik zostaną wytworzone z jednej warstwy chromonikieliny. Takie roz-
wiązanie stworzy dwufunkcyjny model in vitro do badań nad gojeniem ran 
oparzeniowych i odpowiedzią komórek na stres cieplny.

Zgodnie z aktualnym stanem wiedzy autora opracowany dwufunkcyjny 
układ stanowi jedno z pierwszych tego typu rozwiązań, umożliwiających jed-
noczesne monitorowanie odpowiedzi biologicznej komórek oraz kontrolę wa-
runków termicznych hodowli. Opracowany układ może znaleźć zastosowanie 
w rozwoju narzędzi do badań i terapii spersonalizowanych, obejmujących za-
równo stany podwyższonej temperatury, jak i – po rozszerzeniu układu o ele-
menty termoelektryczne, takie jak chłodziarka Peltiera – również warunki 
hipotermii.

Na podstawie wyników niniejszej pracy, potwierdzających przydatność 
analizy impedancyjnej w badaniach nad odpowiedzią komórek na czynniki 
zewnętrzne, autor przeprowadził studium, gdzie celem była wstępna ocena 
możliwości wykorzystania pomiarów impedancyjnych do detekcji odpowiedzi 
komórkowej na ekspozycję elektromagnetyczną oraz identyfikacja potencjal-
nych kierunków dalszych badań w tym obszarze [224].
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