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摘　 要：单细胞培养一直以来都是生物工程的难点和热点。 针对现有单细胞微流控芯片中存在的细

胞培养空间受制于细胞捕获空间，导致细胞无法长期培养的问题，设计了一种捕获－培养双区集成芯

片。 在单个单元中集成细胞捕获与细胞培养 ２ 种功能区域，设计出简单高效的芯片布置方式，实现了

９１．９３％的微球捕获率和 ６０．１％的细胞捕获率。 以小鼠成纤维细胞 Ｌ９２９（细胞系平均直径 １０ μｍ）为研

究对象，通过理论计算和模拟仿真建立细胞悬液在芯片中的流动模型。 在保证细胞活性的前提下，微
通道宽度 ６０ μｍ 时可以得到较好的捕获效果。 为了验证芯片性能，在细胞（微球）进样密度为

１×１０５ ｃｅｌｌ ／ ｍＬ，进样流速为 ３００ μｍ ／ ｓ 时，细胞进入芯片后状态良好；芯片微通道宽度为 ６０ μｍ 时，可
获得捕获率和单细胞率较好且键合稳定的单细胞微流控芯片。 文中设计的芯片结构简单、制备方便，
有望为单细胞研究提供新工具。
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　 　 生物的生殖发育、遗传机制、神经活动等重大生

命现象的研究，都建立在以细胞培养为基础的一系

列生物学实验之上。 一般而言，细胞培养是以群体

为单位，得到的是群体的指征［１］，无法观测每一个

细胞的实际响应［２］。 已有研究表明，单细胞层面的

研究能够实现细胞的准确表征［３⁃４］，为重大疾病早

期诊断及治疗［５⁃６］、药物筛选［７⁃８］ 和细胞间相互作

用［９］等研究提供可靠的科学依据。
微流控技术由于具有较强的单细胞处理能力，

已成为实现单细胞培养的重要手段［８］。 单细胞捕

获是单细胞培养的必要步骤，基于流体动力和液滴

微流控技术的单细胞捕获主要是通过合理地设计微

流控芯片中的微结构，当细胞悬液以一定流速流过

时实现单细胞捕获，捕获过程不需要施加其他外

力［１０］。 目前应用较多的单细胞捕获多采用微井结

构。 Ｗａｎｇ 等［１１］制备了一种用于单细胞捕获的双圆

柱形微井。 该结构由 ＰＤＭＳ 制备出串联的双圆柱微

井，单个微井包括下侧尺寸较小的单细胞捕获井

（直径 １５ μｍ） 和上侧尺寸较大的反应井 （直径

１００ μｍ）；将细胞悬液注入芯片，细胞依靠重力沉积

到捕获井中，之后多余的细胞在反应井中被冲走。
这种结构捕获井尺寸较小且 ＰＤＭＳ 基底的亲水性较

差，不利于细胞后续长期贴壁生长。 Ｚｈａｉ 等［１２］ 设计

制备了一种用于单细胞捕获和培养的矩形微井，该
结构由 ４ 个四棱柱围成半开放式的 ２０ μｍ×２０ μｍ
的正方形凹坑中，加入细胞悬液后，单细胞依靠重力

作用落入微井，之后冲走多余细胞。 在进样密度为

２×１０５ ｃｅｌｌ ／ ｍＬ 时，能够得到 ２０％的捕获率。 这种结

构限制了细胞的贴壁铺展空间［１３］，且捕获效率

较低。
为了对单细胞进行长期培养，需要提供足够的

细胞贴壁生长空间［１３］，解决细胞捕获所需小空间与

细胞培养所需大空间的矛盾。 本文设计了捕获与培

养双区集成的单元；通过仿真确定单元尺寸，设计并

对比 ４ 种微通道宽度尺寸，分析芯片内部液体流速

和压力；采用光刻技术和复制模塑技术制备出阵列

排布的捕获和培养双区集成 ＰＤＭＳ 层，与玻片层键

合得到芯片。 进一步地，通过微球实验和小鼠成纤

维细胞实验进行验证，最终得到可靠性与效率兼顾
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的单细胞微流控芯片。

１　 材料与方法

１．１　 芯片结构设计

芯片结构设计包括捕获－培养单元结构设计与

芯片总体结构设计。
捕获－培养单元在功能上要分离出单细胞并进

行培养。 将单元前侧设计为捕获区域，后侧设计为

培养区域，为使细胞能够顺利地从前侧捕获区域进

入到培养区域，结构外壁与捕获微柱构成“门”，以
保证单细胞顺利通过。 其中，捕获区域用以分离单

细胞，从尺寸上看其大小可容纳 １～２ 个细胞。 本文

以小鼠成纤维细胞为研究对象，该体系细胞的平均

直径为 １０ μｍ，在设计时，使捕获区域每次只可通过

１ 个细胞。 而培养区域的主要任务是给予细胞足够

大的贴壁生长空间，保证细胞的长期培养。 为使培

养区域面积达到 ３ ０００ μｍ２ 以上［１４］，设计培养区域

边长为 ６０ μｍ，结构外壁边长为 １００ μｍ，结构外壁

厚为 ２０ μｍ，如图 １ 所示。

图 １　 捕获－培养单元结构示意图

芯片总体结构包括 ２ 个进样口、２ 个出样口和

阵列区域。 捕获－培养单元之间会构成微通道。 为

使细胞在芯片内尽量保持单层，设计微通道高度Ｈ＝
２０ μｍ，宽度 Ｗ＝ ２０，４０，６０，８０ μｍ，如图 ２ 所示。

图 ２　 芯片总体结构示意图

１．２　 有限元分析

为了保证细胞活性，并提高芯片的效率，采用

Ｃｏｍｓｏｌ Ｍｕｌｔｉｐｈｙｓｉｃｓ 分别对单元和阵列进行仿真。
液体在流动时内部会产生剪切应力，剪切应力

过大会破坏细胞膜造成细胞死亡。 根据托克斯流理

论［１５］，计算分析得到的最大剪切应力与流量的关系

如（１）式所示。

τｃｅｌｌ⁃ｍａｘ ＝ ２．９５ ６μＱ
Ｈ２Ｗ

（１）

式中： Ｈ 表示微通道高度；Ｗ 表示微通道宽度；μ 表

示介质黏度；Ｑ 表示流量。
流速和流量的关系如（２） 式所示。

ｖ ＝ Ｑ
ＨＷ

（２）

式中： ｖ表示液体流速；Ｑ表示流量；Ｈ表示微通道高

度；Ｗ 表示微通道宽度。
当剪切应力在 ０．２～０．５ Ｐａ 之间时，细胞开始变

形，当剪切应力超过 ０．５ Ｐａ 时，细胞则开始死亡［１６］。
为使细胞保持良好的形态而实现长期培养，选择最

大应力小于 ０．２ Ｐａ，根据计算可得液体进样流速应

小于 ３３８．９８ μｍ ／ ｓ，此时流量小于 １．２２×１０－３ Ｌ ／ ｓ。
在此流速下，使用有限元分析芯片内部细胞悬

液的流动速度和方向，以保证细胞活性。 细胞培养

液的主要成分包含水（８０％ ～ ９０％）、氨基酸、维生素

等。 本文选取水作为近似仿真流体，取密度 ρ 为

１ ０００ ｋｇ ／ ｍ３，动力黏度 μ 为 ０．００１ Ｐａ·ｓ，选取进样

流速为 ３×１０－４ ｍ ／ ｓ，利用稳态纳维－斯托克斯方程

（Ｎ⁃Ｓ）解决不可压缩流体 Ｃｏｍｓｏｌ 仿真［１７］，如（３）式
所示，通道壁选取无滑移边界条件。

ρ（ｖ·∇）ｖ ＝ － ∇ｐ ＋ μ∇２ （３）
式中： ｖ 表示速度矢量；ｐ 表示压强。

经过网格划分并求解得到流体在通道内的速

度、压强等参数，合理地选择微通道宽度 Ｗ，保证细

胞活性。
１．３　 芯片制备

芯片由生物相容性好的 ＰＤＭＳ 和玻片通过键合

制备而成。 采用标准电感耦合等离子体刻蚀（ ＩＣＰ
刻蚀）技术制备硅模板。 利用复制模塑技术，将硅

模板上的图案转移至 ＰＤＭＳ 上，形成 ＰＤＭＳ 模板。
玻片层将作为细胞黏附贴壁的基底，因此采用铬酸

洗液浸泡 ２４ ｈ 并用极性溶液浸泡处理。 将吹干的

玻片层和打好孔的 ＰＤＭＳ 层用电晕放电仪处理３０ ｓ
左右，８０ ℃烘烤 １ ｈ，即可实现不可逆键合［１８］，制备

·６３４·
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工艺如图 ３ 所示。

图 ３　 芯片制备工艺流程图

１．４　 实验验证

为了验证芯片的性能，本文首先采用微球进行

预实验，在此基础上采用小鼠成纤维细胞（Ｌ９２９）进
行验证实验。
１．４．１　 平台搭建及微球实验验证

首先将微球作为实验对象进行验证实验。 微球

的性质和尺寸单一且一致性好，能够模拟细胞在微

通道中的运动状态及流动特性，进而评估芯片的流

体力学性能；另一方面，与细胞相比，微球对于实验

时间和空间的要求较低，适合作为预实验对象来研

究。 本文采用 Ｓｐｈｅｒｏｔｅｃｈ 公司的聚苯乙烯荧光微球

（ＲＦＰ⁃１００⁃２）进行实验，微球直径为 １０．７ μｍ，密度

为 １．０５×１０３ ｋｇ ／ ｍ３。 使用去离子水，将微球溶液配

制成 １×１０５ ｃｅｌｌ ／ ｍＬ 的溶液。 微球的密度略大于溶

液密度，长期放置必定会产生沉淀以及抱团现象，因
此在使用前应当充分吹匀，立即使用。 由于酒精在

ＰＤＭＳ⁃玻璃的芯片内具有较好的流动性，可以使用

酒精快速排出芯片内的气体，避免死区出现。
实验平台流路系统使用外径为 ０．６ ｍｍ 的针头

配在驱动注射器上，针头连接内径为 ０．３ ｍｍ 的聚四

氟乙烯（ＰＴＦＥ）毛细管，该材料具有良好的化学惰

性、耐热性和生物相容性［１９⁃２０］。 毛细管的另一头接

在芯片进样口中，采用倒置显微镜（明美 ＭＩ５２）进行

观察，最后样片废液从芯片出样口经过毛细管流出，
进入废液池，实现流路的搭建。
１．４．２　 细胞实验验证

与微球实验不同，体外培养的细胞缺乏抗感染

能力，防止污染是决定培养成功或失败的首要条件，
因此采用紫外线照射 １２ ｈ 进行灭菌。

为了验证芯片对单细胞的捕获能力，本文采用

小鼠成纤维细胞进行实验。 小鼠成纤维细胞在含有

１０％胎牛血清（四季青）、１％青霉素－链霉素混合溶

液（ Ｉｎｖｉｔｒｏｇｎ）、１％谷氨酰胺溶液的 α⁃ＭＥＭ 培养基

（Ｈｙｃｌｏｎｅ）于 ３７ ℃，５％ ＣＯ２ 的培养箱中培养。 采用

０．２５％胰蛋白酶（ Ｉｎｖｉｔｒｏｇｎ）消化细胞约 ３ ｍｉｎ，使用

离心机设置转速 １ ０００ ｒ ／ ｍｉｎ，１０ ｍｉｎ 后收集细胞。
细胞接种前采用紫外线将所需芯片、管道、接头等设

备进行灭菌照射 １２ ｈ 以上。 为了和微球实验结果

作对比，将细胞配置成 １×１０５ ｃｅｌｌ ／ ｍＬ 的细胞悬液，
利用微量进样泵加入芯片。 使用酒精为芯片排气

后，加入足够多的 ＰＢＳ 缓冲液，将芯片内部的酒精

完全排出以供细胞后续生长。 另外由于细胞的贴壁

性质，将细胞配置成悬液后尽快加样，防止细胞

抱团。

２　 结果与讨论

２．１　 有限元仿真结果

单元仿真结果如图 ４ 所示。 单元内剪切应力最

大区域分别在捕获微柱、拦截微柱处，最大值为

０．０３１ Ｐａ，远小于细胞所能承 受 最 大 剪 切 应 力

０．２ Ｐａ［１６］。 培养区域内部速度和剪切应力数值平

稳，适合细胞长期培养。

图 ４　 单元仿真结果

·７３４·
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芯片内微流体速度仿真结果如图 ５ 所示。 其中

速度反映剪切应力的水平，平均速度随着微通道宽

度 Ｗ 缓慢减小；最大速度也呈现减小态势，且在微

通道宽度 Ｗ 由 ２０ μｍ 增大到 ４０ μｍ 时大幅减小。
微流体最大速度与平均速度的比值反映芯片内部的

微流体速度差幅，这个值随微通道宽度 Ｗ 增大而减

小，变化趋势与最大速度曲线相似。

图 ５　 芯片微流体速度变化仿真情况

芯片阵列微流体压力仿真结果如图 ６ 所示。 可

以看出微流体的最大压力和平均压力均随微通道宽

度 Ｗ 增大而减小，且在微通道宽度 Ｗ 由 ２０ μｍ 增

大到 ４０ μｍ 时大幅减小。 而最大压力和平均压力

的比值则随着微通道宽度增大而缓慢增大。

图 ６　 芯片微流体压力变化仿真情况

综合以上结果可以看出，一定的进样流速下，微
通道宽度 Ｗ 越大，芯片内部的速度、压力越趋于均

匀，对细胞的捕获和培养越有利；但通道尺寸过大会

出现键合失效的可能。
２．２　 芯片制备

本文所设计的微流控芯片，经过 ＩＣＰ 技术制备

硅模板，并经复制模塑技术由硅模板制备而成

ＰＤＭＳ 模板，硅模板的扫描电镜结果如图 ７ 所示，与
设计尺寸相比，实际尺寸偏差率最大为 ５．３３％，具有

较好的一致性，满足使用要求。
芯片阵列区域的键合效率与键合面积相关。 为

了表征键合效率，本文定义键合面积比为阵列区域

５００ μｍ×５００ μｍ 内，键合面积所占比值。 如图 ８ 所

示，经计算键合面积比随微通道宽度增大而减小，键
合强度降低，键合失效可能性增大。

图 ７　 硅模板微结构扫描电镜图

图 ８　 键合面积比变化情况

２．３　 微球捕获实验

４ 种微通道宽度的微球实验显微结果如图 ９
所示。

图 ９　 不同微通道宽度微球捕获实验结果

为了量化表征芯片的单细胞捕获和培养能力，
定义“捕获率 ＲＰ” 为有细胞（或微球） 的单元个数
ＮＣ 与该视野中所有单元个数的比值ＮＡ，如（４） 式所

示；“单细胞率 ＲＳ” 为仅有单个细胞（或微球） 的单

元个数 ＮＳＣ 与视野中所有单元个数的比值 ＮＡ，如

（５） 式所示。

ＲＰ ＝
ＮＣ

ＮＡ

× １００％ （４）

·８３４·
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ＲＳ ＝
ＮＳＣ

ＮＡ

× １００％ （５）

　 　 统计结果如图 １０ 所示，捕获率随着微通道宽度

Ｗ 的增大而呈现增大趋势，尤其是当微通道宽度 Ｗ
由 ２０ μｍ 增大到 ４０ μｍ 时，捕获率显著提升；而当

微通道宽度 Ｗ 从 ４０ μｍ 增大到 ８０ μｍ 时，捕获率仅

缓慢增加。 单细胞率在 ４ 组实验中，微通道宽度

Ｗ＝ ６０ μｍ 时效果较好。 综上，当微通道宽度 Ｗ ＝
２０ μｍ时，捕获率和单细胞率效果较差，且芯片内部

速度变化幅度较大，细胞受到较大的剪切应力，很难

进行后续长期培养，不适合进一步的细胞实验研究；
当微通道宽度 Ｗ＝ ６０ μｍ 时可获得较好的捕获率和

单细胞率。

图 １０　 不同微通道宽度下微球实验 ３ 次统计结果

２．４　 细胞实验

细胞实验结果如图 １１～１２ 所示，可以看出捕获

率在微通道宽度Ｗ＝ ６０ μｍ 时最好，而单细胞率则随

微通道宽度 Ｗ 的增大而缓慢增大。 当微通道宽度

图 １１　 不同微通道宽度下细胞实验显微结果

图 １２　 不同微通道宽度下细胞实验 ３ 次统计结果

Ｗ＝ ８０ μｍ 时，单细胞率较微球实验高，这是由于实

验过程中，键合面积比低，出现部分结构键合失效。
综合单细胞率和捕获率 ２ 个因素，微通道宽度 Ｗ ＝
６０ μｍ 时效果较好，与微球实验结论一致。

３　 结　 论

本文以小鼠成纤维细胞为对象，设计了一种在

单元内集成细胞捕获和培养双区集成的单细胞微流

控芯片，利用小空间分离单细胞，同时为单细胞提供

大空间实现贴壁生长。 根据仿真结果，单元内捕获

微柱和拦截微柱处具有较大的流速和剪切应力，且
单元内最大剪切应力为 ０．０３１ Ｐａ，远小于细胞所能

承受的最大剪切应力 ０． ２ Ｐａ。 在进样流速为

３００ μｍ ／ ｓ时，芯片内液体流速和压力分布随微通道

尺寸 Ｗ 的增大而逐渐平稳均匀，有利于细胞长期培

养。 利用微球和小鼠成纤维细胞进行实验验证，结
果显示捕获率总体上随微通道宽度增大而提高；当
微通道宽度增大到 ８０ μｍ 时，捕获率和单细胞率略

有下降，且实验过程中存在键合失效而出现气泡进

入芯片的情况。 当微通道宽度 Ｗ 为 ６０ μｍ 时，可获

得单细胞率、捕获率和键合质量较好的芯片，实现单

细胞捕获与培养双功能。
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