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摘要

免疫分析是利用抗原和抗体之间的特异性相互作用对待测物进行检测的一

种方法，具有很高的特异性和灵敏度，在临床检验、生化分析、环境监测 、 食品

安全等领域的应用十分广泛.其中，非均相免疫分析，尤其是酶联免疫吸附测定

法( Enzyme-linked immunosorbent assay , ELISA ) )是当前临床及实验室医学领

域进行定量检测占主导地位的分析技术.然而，常规的免疫分析方法 ， 特别是

ELISA，孵育时间长，多采用手工操作，分析过程繁琐费时，试样和试剂的消耗

量过大，限制了其进一步发展和实际应用.微流控学是上世纪九十年代发展起来

的在微米级结构中操控纳升至皮升级流体的科学和技术. 微流控分析系统由于其

独特的微尺度效应，具有反应时间短、分析速度快、试剂和样品消耗少、易集成

化和自动化等优点.将微流控分析技术与免疫分析结合，在微流控芯片的微通道

内进行免疫分析操作，能有效降低系统的试样试剂消耗、提高分析速度和通量、

实现分析系统的集成化和自动化.

第一章对各种微流控免疫分析技术及其研究进展进行了综述，尤其对微流控

非均相免疫分析方法及自动化的微流控非均相免疫分析系统的研究进展进行了

重点介绍.

第二章发展了一种基于毛细管和缺口管阵列技术的微流控非均相先疫分析

系统.以缺口管阵列作为试样和试剂储液池 ， 以毛细管阵列作为取样探针和免疫

反应通道， 以重力作为驱动力 ， 采用直线滑台自动控制缺口管阵列的移动，实现

多通道免疫反应操作的完全自动化.该系统被成功地应用于人 IgG 分析，在 10

mm 内同时完成了对9个 IgG样品的同步分析 .系统对IgG 的检测限为 1.0 μg/mL，

分析重现性为 1.8% (RSD , n=9)，每次测定试剂和试样消耗为1.1μL. 该系统

具有结构简单、液体操控自动化、试样和试剂消耗低、易于实现阵列化的特点，

为临床检验分析的自动化及高通量化提供了一种新途径.

第三章发展了一种基于缺口管阵列和微蠕动泵的聚二甲基硅氧炕 (PDMS)

免疫分析芯片.其中 ， 建立了一个基于微型齿轮蠕动泵的液流驱动系统， 具有结

构简单、容易搭建、驱动可靠、流量可调( 0.21-4.4 μLlmin) 的优点.将蠕动泵

与缺口管阵列配合，初步在PDMS芯片上实现多通道的人IgG的非均相免疫分析.

系统对试样及试剂的消耗约0.4 μL，对IgG的检测限为1.0μg/mL，可对5个样品进

I I I 
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行同步分析，总分析时间约8 min. 

关键词 : 微流控;非均相免疫分析;毛细管;缺口管阵列;自动化;人 IgG; 蠕

动泵
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Abstract 

Immunoassay is a well-established analysis technique with high specificity and 

sensitivity based on specific interaction between antigen and antibody, and has been 

widely used in clinical diagnosis, biochemical analysis, environment monitoring and 

food safety control. Heterogeneous immunoassay, especially en勾me-linked

immunosorbent assay (ELISA). is the most important and widely-used quantitative 

method in the field of clinical medicine. However, in most of the traditional 

immunoassays, the operations are usually carried out manually, which are tedious and 

time-consuming, and the consumption for sample and reagent is 缸曰ong several 

hundreds of microliters. 

Microf1uidics is the science and technology that manipulate small (nL-pL scale) 

缸nount of f1uids in μm-scale channels and microfluidic systems. Microfluidic 

analytical systems have the advantages of fast analysis, low sample/reagent 

cons山nptiqn and potential for integration and automation. The combination of 

microf1uidic technique with immunoassay provides significant improvements in 

analysis speed and throughput, sample/reagent consumption, and integration and 

automation of the system. 

In chapter 1 ， 由e progress in microf1uidic immunoassay systems, especially in 

automated heterogeneous immunoassay. is reviewed. 

In chapter 2, an automated microf1uidic immunoassay system was developed 

based on capillary and slotted-vial arrays, in which fully automated operation for 

multi-step immunoassay was achieved. The system was applied in the imrnunoassay 

of human IgG. The assay for nine human IgG samples was achieved within 10 mÎn. 

The limit of detection for IgG w出1.0μg/mL. The precision of the system was 1.8% 

(RSD, n=9). The sample and reagent consumption was 1.1μL for each cycle. 

In chapter 3, a microf1uidic immunoassay system was developed based on 

slotted-vial array, microperistaltic pump and PDMS chip. The peristaltic p山np with a 

micro-gear was used for liquid driving in six microchannels in PDMS chip, which had 

advantages of simple structure, ease of building, good reliability and a句ustable f10w 

rate range from 0.21μL/min to 4.4μL/min. The feasibility of the system was 

demonstrated in a preliminary immunoassay for human IgG. The assay for five IgG 

S创nples was achieved within 8 min. The sample/reagent consumption was only 0.4 

μL， and the limit of detection was 1.0μg/mL IgG. 

V 

/ 
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浙江大学博士学位论文

1 微流控免疫分析研究进展

1.1 引言

l 微疏控免疫分析研究进展

免疫分析( Immunoassay )是利用抗原和抗体之间的特异性相互作用对待测

物进行检测的一种方法，具有很高的特异性和灵敏度，在临床检验、生化分析、

环境监测、食品安全等领域的应用十分广泛[1]. 根据是否将抗体固定在固相载体

上，可将免疫分析分为均相免疫分析 ( Homogeneous immunoassay )和非均相免

疫分析( Heterogeneous immunoassay ) 两大类，其中非均相免疫分析方法中的酶

联免疫吸附测定法 ( Enzyme-linked immunosorbent assay, ELISA)，因其具有很

高的选择性和敏感性，是当前临床及实验室医学领域进行定量检测占主导作用的

分析技术. 然而，常规的免疫分析方法，特别是ELISA ， 需要较长的孵育时间

和繁琐的液体操作程序，从加样到出结果通常需要数小时，甚至过夜. 分析过程

亦多采用手工操作，繁琐费时，且容易因操作技术的不熟练和不规范导致结果出

现较大误差.试样和试剂的消耗量一般为几百微升.数毫升，这对于昂贵的试剂

及稀缺的样品来说，消耗量过大.面对临床检测和生化研究等各个领域中对快速、

自动 、 简便、 低消耗、高通量检测方法的日益增长的需求，传统免疫分析的上述

问题已经成为限制其进一步发展和满足实际应用需要的关键瓶颈之一.

微流控学(Microf1uidics )是上世纪九十年代发展起来的在微米级结构中操

控纳升至皮升级流体的科学和技术I2. 3]. 微流控分析系统以分析化学为基础，以

微机电加工( Micro electro-mechanical system, .h.伍MS ) 技术为手段，以微通道网

络为结构特征，以生命科学为其目前主要应用对象，其最终目标是把生化实验室

的全部功能，包括采样、样品预处理、稀释、清洗、 添加试剂、反应、分离以及

检测等集成在一个微芯片上，构建微型全分析系统( Miniaturized total analysis 

system， μTAS )，或称为芯片上的实验室( Lab on a chip, LOC ).微流控分析系统

由于其独特的微尺度效应和显著增加的比表面积，具有反应时间短、分析速度快、

试剂和样品消耗少、易集成化和自动化等优点.

将微流控分析技术与免疫分析结合，在微流控芯片上进行免疫分析操作，能

有效的克服常规免疫分析的缺点，近年来已引起研究者的广泛关注，已经成为免

疫分析的研究热点之一. 在微流控芯片的微通道内进行免疫反应，由于尺寸上的

减小，加快了反应动力学过程，使得基于生物大分子扩散控制的免疫反应速度显

r 
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著提高.微流控芯片多种功能结合与集成化的特点也使微流控芯片上的免疫分析

与常规免疫分析相比具有很多潜在的优势，如操作步骤简化、样品和试剂的消耗

大大降低、分析时间明显缩短、 系统易于实现集成化，分析通量和自动化程度明

显提高IML

本章将对各种微流控免疫分析技术及其研究进展分别进行综述。

1.2 微流控免疫分析概述

1.2.1 微流控免疫分析方法的分类

根据免疫反应时是否将抗体(或抗原)固定在固相载体上，免疫分析可分为

均相免疫分析和非均相免疫分析.均相免疫分析是抗原和抗体在同一介质中进行

免疫反应的分析方法，而非均相免疫分析则将抗体或抗原固定在团相载体表面，

通过特异性免疫反应，将所需的抗原或抗体结合在固相表面形成抗原.抗体免疫

复合物的分析方法[3J 目前，两种方法在微流控系统内的应用研究都取得很大进

展.其中，微流控均相免疫分析系统主要是利用芯片毛细管电泳对游离和结合标

记物进行快速分离，而微流控非均相免疫分析系统则利用微通道的高比表面积来

提高免疫分析的性能[l].

根据抗原与抗体相互作用的方式不同，免疫分析亦可以分为竞争性免疫分析

和非竞争性免疫分析. 竞争性免疫分析中，待测抗原和标记抗原同时竞争结合抗

体上有限的活性位点，其竞争力和浓度成正比.待测物抗原浓度越高，与抗体结

合的越多，游离的标记抗原就越多，当检测抗原·抗体复合物的信号时，信号越

低;当检测剩余游离标记抗原时，信号越高.非竞争性免疫分析中，抗体相对于

抗原大大过量 . 检测信号强度与待测抗原浓度成正比[6]. 两种反应方式在微流控

免疫分析系统内都有应用，其中，微流控均相免疫分析系统多采用竞争性反应方

式，而微流控非均相免疫分析系统多采用非竞争性反应方式.

基于微流控芯片的免疫分析系统可以采用多种检测手段，如荧光、吸收光度、

化学发光、热透镜、表面等离子体共振、电化学检测等.最常见的方法是荧光检

测法，很多基于芯片毛细管电泳的系统都采用激光诱导荧光法进行检测，因为其

具有较好的灵敏度和较快的响应时间.

1.2.2 微流控免疫分析的特点

在微流控芯片上进行免疫分析与常规免疫分析方法相比，具有反应速度快、

分析时间短、试样和试剂消耗少、操作简便、系统易于实现集成化和自动化等特

-2-
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点，大大改善了常规免疫测定的分析性能，在临床的快速诊断和检验 ( POCT ) 、

家庭自我保健、环境及食品安全的现场监测等重要领域具有广泛的应用前景.

为方便叙述，本章将采用微流控均相免疫分析和微流控非均相免疫分析的分

类方法对近年来微流控免疫分析的研究进展进行介绍.

1.3 微流控均相免疫分析

基于微流控芯片的均相免疫分析的研究可以分为两个阶段:初期阶段的研究

多采用芯片外反应，芯片上分离的操作方式;随着研究的深入，多数系统逐渐进

展为将混合、反应、进样、分离等多种操作单元集成到芯片上，实现了真正意义

上的微流控芯片免疫分析.

1.3.1 芯片外反应·芯片上分离的微流控芯片免疫分析

这类系统的特点是先在微流控芯片外完成免疫反应，然后将免疫反应的产物

转移到微流控芯片上的微通道内，进行抗原.抗体免疫复合物与游离的自由抗原

或抗体的分离检测.毛细管电泳是最常采用的分高方法[7·l2]. 虽然这些系统未实

现免疫分析操作在芯片上的全部集成化，但与常规免疫分析系统相比，其分析速

度加快，操作过程简化.

1996年， Koutny等(7]首次将免疫分析与芯片毛细管电泳相结合，采用均相竞

争性免疫反应，利用芯片毛细管电泳在30 s内完成了免疫反应后抗原·抗体复合物

和游离的标记抗原的分离，建ii 了血滚中可的松的免疫测定方法.其免疫反应并

未在芯片上进行，而是先将抗体和荧光标记的抗原加入盛有待测抗原溶液的试管

中混合，进行竞争免疫反应，然后将含有反应产物的溶液转移到芯片上的储液池

中，利用毛细管电泳将游离的荧光标记抗原与抗原，抗体复合物分离并进行检测.

微芯片上微通道的结构如图1.1 所示，系统对不同浓度可的松的分离测定结果

如图 1.2所示 . 该方法对血清中可的松的测定浓度范围为 1-60 μgldL， 试样及试

剂的消耗为80μL，电泳分离时间小于30 s. 该系统不需要样品预处理， 体积小，

芯片上操作简便.但抗原与抗体的孵育时间需要 30 min，使得整个分析时间较

长，且依靠手工进行芯片外试样和试剂的混合、搅拌、进样等操作.

-3-
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分离时间约 1 min. 系统对未稀释样品中茶碱的线性检测范围为 2.5-40μglmL，

稀释血清中茶碱的检测限为 1 .25 nglmL ( 图 1.4) . 样品及试剂的消耗量为数十

μL 至 200 μL， 总分析时间约 1-2 min. 该系统在孵育时间和分析时间上都有明显

缩短，但样品及试剂的消耗较大，芯片外的操作仍依赖手工进行.

IMI., (1飞 S副班'‘e f21 辆'.剖(: 1... 
F1<田11、Z (;'11l ~l咱hne

1‘、
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图 I.3 免疫分析芯片结构示意图阴.

(A) 充样阶段; (8) 分离阶段.
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图1.4 芯片免疫分析系统得到的不同浓度氨茶碱测定的电泳图问.

Matlúes研究组[12J在玻璃/聚二甲基硅氧炕 ( PDMS ) 芯片上加工了 96条放射

状的毛细管通道阵列，结构如图1.5所示.在芯片外将不同浓度的待测抗原孙JT、

荧光标记抗原η-.fT和抗η叫T抗体混合、孵育进行均相竞争免疫反应.将反应后的
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产物加入芯片上的样品池内，分别同时对多个η.JT样品进行平行测定，电泳分离

在2min内完成，对TNT的检测限为 1 ng/mL，检测线性范围达 1-300 ng/mL. 

• . . . • w 
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··d 

•••••• 

buf!er wel 
reSetVOIr 

酬。de
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图1.5 毛细管阵列电泳芯片的结构示意图l12] .

除采用芯片毛细管电泳分离及荧光检测外， Lim等(13)采用芯片上阳离子交换

树脂分离及电化学检测的方法测定了全血样品中的组胶含量.系统结构和工作原

理如图 1.6所示.系统采用聚丙烯酸甲醋 ( PMMA) 芯片作为分析平台，微通道

壁表面预先包被有阳离子交换树脂.先在PMMA芯片外将待测抗原组胶、 BSA­

组胶与Fc-lgG溶液混合孵育30 min ， 发生均相竞争免疫反应.然后将反应产物溶

液在蠕动泵驱动下转移至PMMA芯片上的微通道内，通过阳离子交换树脂柱，使

BSA-组胶IFc-IgG免疫复合物与组胶IFc-IgG免疫复合物及未结合的Fc-IgG分离 .

在电化学检测池内， BSA-组胶IFc-IgG免疫复合物产生的电流通过集成在芯片上

的电极进行检测，信号强度与样品中待测组胶含量成反比. 该系统对全血中组胶

的线性检测范围为200-2000 ng!mL.试剂及试样的消耗分别为 10μL. 信号检测

仅需2 min，总分析时间约30 min. 与传统的ELISA方法相比，该系统的样品及试

剂消耗从300μL减少至10μL，分析时间从数小时缩短至30 min，操作过程简化，

且无酶的副产物干扰测定.该系统采用阳离子交换柱进行免疫复合物的分离，为

微流控芯片提供了不同于芯片毛细管电泳的另一种与免疫分析结合的分离技术.

此外，系统通过在芯片上集成加工多个电极进行电化学检测，无需附加额外的大

型检测设备，整个系统的体积只相当于一个信用卡大小，系统的集成化和便携化

程度显著提高.

-6-
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图1.6 阳离子交换树脂分离及电化学检测免疫分析芯片系统结构及原理图I131.

1.3.2 集成化微流控芯片免疫分析

此类微流控免疫分析系统的特点是在微流控芯片上同时实现了免疫反应和

反应产物的分离，实现了系统的集成化。多数系统仍采用电动力驱动液流，以毛

细管电泳为主要分离方法i1631].

1998年， Harrison研究组[161首先将免疫反应和电泳分离过程同时集成在微流

控芯片上，建立了集成化的均相免疫分析系统.系统在一个玻璃芯片上的微通道

中集成了包括样品和试剂的引入、混合、免疫反应、 结合的与游离的荧光标记抗

原的电泳分离以及荧光信号的检测等多种功能，并应用于血清中茶碱含量的测

定.图 1.7 为该系统芯片通道结构及功能集成示意图.试样和试剂充满各通道

需要 2min，在通道内混合耗时 2 min，免疫反应时间约为 1.5 min，分离需 1 min , 

总分析时间少于10 min. 试样及试剂的消耗量为 10 μL， 对血清茶碱的检测限为

0.26 mg/Lo 与传统的免疫分析系统相比 ， 分析时间、样品和试剂消耗均显著减

少.更重要的是，该系统首次将液体混合、免疫反应与电泳分离及检测等所有分

析步骤集成在一个微流控芯片上，系统的集成化、自动化程度与以往芯片系统相

比显著提高. 但该系统进行样品更换时，操作较为繁琐，需用注射器将样品池中

的试样吸走，用6-10μL新的样品溶液清洗样品池三次，再加入8μL新试样溶液，

需要30-120 s，不适于进行高通量分析.

.7. 
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图1.7 集成化免疫分析芯片结构示意图I16l.

2001年，该研究组(17)在前期单分析通道芯片的基础上，进一步在一块玻璃芯

片上加工了六个平行分析单元，每个独立的分析单元都分别具有进样、混合、反

应 、 分离等功能，可同时对多个样品进行平行反应和分离，并在检测区采用荧光

扫描检测系统实现多个样品的同步检测. 图 1.8为该系统芯片流体通道结构示意

图.利用该芯片，采用均相直接免疫分析法对抗雌二醇抗体进行了检测。可以在

60 5 内同步完成多个样品和标准品的混合、反应、分离和检测，大大缩短了分

析时间，总分析时间不到2 mÍn. 多通道同时测定时，对抗雌二醇抗体的检测限

为6.4 nM. 图1.9为利用该系统对抗雌二醇抗体进行6通道同步分析的结果. 该系

统采用电渗驱动液流及电切换进样，操作简便、快速，进一步提高了系统的分析

速度和通量。

AP/一-"要g'

\ AbtAg. I 
\_ J 

应bÃg"

图 1.8 具有六个平行分析单元的微流控免疫分析芯片I17] .
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图1.9 对抗雌二醇抗体进行 6 通道同步分析的结果记录图l17l.

除了对分离后的荧光标记抗原(或抗体)直接进行荧光检测外， Wang等(18)

采用碱性磷酸酶标记抗鼠IgG抗体，首次将柱前免疫反应与柱后酶反应同时集成

在微流控芯片上，建立了集成化的均相酶免疫分析检测平台，用于鼠IgG的测定.

图 l. 10为该芯片系统的结构示意图，系统将柱前的进样、混合、直接法免疫反应、

电泳分离以及柱后的酶·底物反应和电化学检测等操作全部集成在一个玻璃芯片

上. 在试剂池中加入酶标记的抗鼠IgG抗体( Ab-E )，在试样池中加入待测的鼠IgG

( IgG )，采用电动切换，将酶标记抗体和待测抗原引入反应池混合并发生直接免

疫反应，反应后的产物溶液通过电切换和驱动进入分离通道，抗原·酶标抗体免

疫复合物与游离的酶标抗体在通道中进行电泳分离，游离抗体和抗原·抗体复合

物的迁移时间分别为 125 s和340 s . 分离后，通过底物池引入酶反应底物4-氨基苯

磷酸盐与酶标抗体或酶标免疫复合物混合反应，生成4-氨基苯盼，在分离通道下

游采用安培法检测该产物，得到游离的酶标抗体和酶标免疫复合物的两个峰，完

成对待测抗原鼠IgG的定量分析.系统对模拟样品中 鼠IgG的检测限为 2.5 x 1 0-16

g/mL. 利用酶对底物的催化作用检测抗原和抗体的结合反应，是一种常见的免

疫分析方法.该系统首次实现了柱前免疫反应和柱后酶反应在微流控芯片上的集

戚，使微流控均相免疫分析的范围进一步扩展到酶免疫分析领域.系统采用电动

液流操控方法，操作简便、快捷.采用电化学检测 ， 无需额外附加大型检测仪器，

有利于减小系统的体积.
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图 1. 10 集成柱前免疫反应、柱后酶反应和电化学检测的微流控芯片I18l.

阻:缓冲液; Ab-E: 酶标记抗体; Ag: 抗原; S: 底物; IRC: 免疫反应池;

RE: 参比电极; CE: 对电极; WE: 工作电极; B: 未用储液池.

传统免疫分析时间通常需要数小时，分析检测时间的长短主要取决于抗原、

抗体的孵育和反应时间. Herr等[19]在芯片通道中加工特殊的膜结构，在膜上进行

样品和试剂的过滤、富集和免疫反应，以提高抗原和抗体的混合和反应效率.该

系统将样品的预处理(过滤、富集、混合)、抗原抗体反应、电泳分离集成在一

个玻璃芯片上，并直接在管道中进行荧光检测，建立了一个快速检测人唾液中口

腔疾病生物标志物MMP-8的系统.图 1.11为该系统芯片结构示意图. 图 1. 12为通

道中样品的富集和反应的操作原理示意图 ( A ) ，以及标记抗体和免疫复合物的

电泳分离结果记录图 ( B ) . 将荧光标记抗MMP-8抗体、 ~-8样品、缓冲液等

分别加入芯片上相应的储液池内，通过电压切换引入并驱动样品溶液和标记抗体

溶液至通道内膜结构处富集、混合、反应，形成抗原.抗体免疫复合物.在电压

切换控制下，免疫反应产物进入凝胶电泳通道完成游离的标记抗体与免疫复合物

的分离，并在分离通道的下游直接进行荧光检测 . 该系统可以在10 min内对唾液

中的MMP-8进行分离和检测，检测限约 130 ng/mL，试样消耗为20μL. 检测结果

与经典金标准ELISA方法之间有很好的一致性 (~=0.979 ) ，但显著缩短了分析

时间，简化了操作过程，试样和试剂消耗亦明显减少 .
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回1.1 1 集成化免疫分析芯片结构示意图ll91 .

S: 样品 ; B: 缓冲液; SW: 样品废液池; BW: 缓冲液废液池; mAb*: 荧光标记抗体.

A --'再 L03d n MMP-8' 
--, 1: agalnSI 

ι.....J' IT晴mbrane

."..".... 岳羽:.l. (2 mln, 1nM 
Membra昭 I ~.... a MMP.S') 

--' "" ---. 1: l.oðd sahva agalnst 
L一_j: 阿晴mbranc

: H五码: 1 

:.....' _ ;-

--' 1: Elut8 例ug off 
---, 1: IT胃mbr市ne & t>egln 

L..-I: 创ectropll回唱bc

C例阳x-→ ~11; i .mmunoas国y
'‘ 飞，、~

uMMP.S' -噜h"""'_

B 2 min 5 min 

---$1刷咱·咽 {约的--'.4?-8' (53$)→-…·国←QMMP-8' (54$) 

C何!向翼 /Q.，.，\__.j…· ι豆--←臼n曲x(89s)

图1. 12(A) 样品富集和反应操作原理示意图; ( B )标记抗体和免疫复合物的电泳分离结
果[l9J

2003年， Kennedy研究组(20)采用竞争免疫反应及毛细管电泳分离原理建立了

一个微流控芯片均相免疫分析系统，对活体肢岛的膜岛素分泌进行了实时监测.

每间隔 15 s进样一次，对肢岛素的检测限达3 nM. 2007年，该研究组(21)更进一步

在玻璃芯片上设计了四组独立的单元结构，分别将单个膜岛固定于样品池内，采

用压力驱动葡萄糖溶液持续灌注，剌激腆岛不断分泌膜岛素，采用电渗驱动将含

有膜岛素的灌注液、荧光标记膜岛素及抗膜岛素抗体溶液引入反应通道进行混合

和竞争免疫反应60 s. 每问隔6.25 s进样一次，在分离通道内对结合和游离的标记

膜岛素进行分离，在分离通道的下游通过荧光扫描共聚焦显微镜对各个通道内的

-11-



浙江大学僻士学位论文 1 微流控兔疫分析研究进展

荧光信号进行平行检测，装置的结构示意图如图 1.13所示.系统对肢岛素的检测

限为 10 出1，在40min内对四个肢岛的肢岛素释放进行了平行监测，共完成了超

过1450次的免疫测定.

虽然微流控芯片均相免疫分析系统具有无需清洗、操作步骤少等优点，但电

泳分离效率受样品基体的影响较大，有时不能实现有效分离.而且，只有当免疫

复合物与游离抗原或抗体的电泳迁移速率明显不同时，才能使用电泳分离. 如果

分析物是蛋白质或大分子，抗原·抗体复合物可能形成沉淀或多种复合物，也会

影响分离效果.因此，上述系统在实际应用中存在一定的局限性.

图 1.13 对四个膜岛分褂月亮岛素进行实时监测的微流控芯片中微通道结构示意图[21J

( A) 一组拙立的通道网络结构示意图(所有通道为9 μm深) ; ( B )完整的芯片设计(阴

影部分为芯片下面的加热器); (C) 门式进样和检测区域的局部放大图，所有分离通道相

互平行，采用激光扫描对四个通道内的信号进行平行荧光检测.

1.4 微流控芯片非均相免疫分析

与均相免疫分析中免疫复合物和游离的抗原或抗体始终处于同一相不同，非

均相免疫分析需在检测前将抗原.抗体复合物固定在固相载体表面与其它反应物

分离.因此，非均相免疫分析可以通过抗原·抗体反应使待测抗原(或抗体)从

稀溶液中浓缩至团相载体表面，对待测抗原(或抗体)具有富集作用.与均相免

疫分析方法相比，非均相免疫分析方法具有更高的灵敏度和更低的检测限，加之

没有均相免疫分析如前所述的局限性， 适用范围广，在临床检验中发挥着非常重

要的作用，尤其是非均相免疫分析方法中的ELISA，其操作通常在96孔板上进行，
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是临床检验工作中最常用的免疫分析方法，广泛地应用于蛋白质和多肤的检测和

定量分析.典型的ELISA操作过程包括混合、反应、孵育、清洗等一系列的步骤，

通常采用手工方法完成， 劳动强度大、繁琐费时.同时，操作所需的孵育时间较

长，完成一个分析过程常常需要数小时甚至两天的时间. 尽管免疫反应本身是一

个快速的过程，但在常规96孔板内抗原或抗体从溶液中传输到固相表面的效率较

低，是导致孵育时间长的最主要原因.

微流控非均相免疫分析系统通常是将抗体(或抗原)固定在微流控芯片中的

回相载体表面，实现抗原-抗体复合物与游离抗原或抗体的分离 . 但与传统的非

均相免疫分析(如ELISA ) 系统相比，微流控芯片系统的样品及试剂的消耗从

100-300μL减少到数μL. 更重要的是分析时间从数小时或十几小时缩短至几十

分钟甚至几分钟.该效应归因于微通道内高效的传质效应.

1999年. Schult等 (22)首先建立了基于PMMA芯片的非均相免疫分析系统，

用于人血清中绒毛膜促性腺激素 ( hCG) 和茶碱的测定.在芯片外进行抗原和抗

体的混合、反应，反应完毕后，将反应混合物引入芯片通道内的传感器表面，进

行游离的标记抗体与免疫复合物的分离和检测.因此从严格意义讲，该系统尚属

不完全的微流控芯片非均相免疫分析。但与传统非均相免疫分析系统相比，总分

析时间明显缩短至10 min. 试样及试剂消耗亦有所减少，显示出微流控技术与免

疫分析相结合的巨大优势和发展潜力。

微流控芯片非均相免疫分析系统中，目前主要采用两类固相载体，一类是直

接利用芯片微通道作为固相载体，包被抗体或抗原;另一类是在芯片通道中填充

固体微珠，以微珠作为固相载体，在微珠表面包被抗体或抗原.此外，电极表面 、

传感器表面、凝胶等亦可作为固相载体。

1.4.1 芯片微通道壁作为固相载体

微流控芯片通道壁是最为常用的固相载体.其特点是芯片结构较为简单，具

有较高的比表面积，反应后可直接进行荧光检测，操作简便，且具有较高的灵敏

度. 抗体(或抗原)在管壁上的固定方法主要有直接物理吸附法[23列1和共价键结

合法[39441，还可以利用分子间高选择性的亲和作用来固定抗体[22‘ 45·5l]. 利用疏水

作用可将抗体直接固定于管壁 ， 但是由于其构象发生改变，反应性减弱，有时需

要对固相载体表面进行表面改性。为了减少蛋白质分子和小分子在管壁的非特异

性吸附，必须对包被有抗体(或抗原)的回相载体表面进行封闭处理，有时亦需
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要预先对载体表面进行表面修饰[42.55} ， 以达到免疫分析的要求.

1.4.1.1 物理吸附固定抗体(或抗原)

2001年， Ross町等 [23]将碳电极嵌在芯片微通道壁内，在通道表面通过物理

吸附固定抗体，利用双抗体夹心法进行酶免疫分析及电化学检测 ， 实现了 ELISA

操作，芯片结构如图 1.14所示。该系统以大的蛋白复合体D-Dimer ( D-二聚体，

是血液凝固机制中一种重要成分)作为待测抗原. 采用手工操作将试样、清洗液、

酶标记抗体、 底物等依次加入储液池，在通道出口采用负压抽吸驱动液流将上述

试样及试剂顺序引入反应通道进行抗原与抗体的孵育反应、在固定抗体表面形成

免疫复合物 、 酶催化底物反应以及电化学检测.由于微通道具有较高的比表面积，

且免疫试剂的扩散距离较小，免疫反应每一步的孵育时间仅为5 min，总分析时

间为20 mino 样品及试剂消耗仅为 10μL.该工作是第一篇在微芯片上采用电化

学检测进行快速和定量ELISA的报道，并且实现了系统的芯片集成化.

图)，)4

[}ff:二二L坑ji京二 1;1:

丫 2F7 Allllhody 

食 DDi

f:n) COIIJuj:a阳

42þ BSA 

0-二聚体ELlSA芯片分析原理示意图[23].

(a) 抗体固定之前; (b) 通道表面吸附抗体及进行封闭之后; (c) 捕获样品中的0-二聚体及结

合酶标记抗体( HRP-抗体) .形成双抗体夹心免疫复合物.

Whitesides研究组[24]在PDMS芯片的通道壁通过物理吸附固定抗体( (羊抗人

血红蛋白抗体)) ，采用电穿孔技术( Electrical breakdown )和注射泵驱动液流将
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酶标记抗体和酶催化底物依次引入反应通道，在微流控芯片上完成了人血红蛋白

的ELISA测定.图 1.1 5为PDMS芯片通道结构示意图.检测分析时，分别从芯片

上的储液池3和4依次将捕获抗体、封闭试剂和试样及清洗液引入至通道内的检测

池，进行抗体的固定、载体表面的封闭和捕获待测抗原，然后分别在液池 1 、 2

加高电压，液池3、 4接地，通过电穿孔技术 ( -1 kV pulse for ls) 在连接液池3和

4的通道壁上各打一个孔，采用微注射泵压力驱动将酶标记二抗和酶底物通过小

孔顺序引入反应池，完成微通道内的ELISA测定，检测池内的荧光强度与待测抗

原浓度成正比.检测结果如图 1. 16所示.抗体包被1小时，封闭30 min，总分析时

间约2.5小时，试样及试剂的消耗为50 μL. 该系统采用电穿孔技术引入试剂，作

用类似微阅，但芯片上无需加工微阀;同时该设计还可以减少试剂间的相互污染。

但该系统中试剂和试样的更换仍主要采用手工操作，并需要附加两个注射泵及高

压电源，操作不够简便.
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图1. 15 用于ELISA的芯片通道结构示意图 P4].

B 

'‘ 

图 1. 16 人血红蛋白 ELISA测定结果[24].

(A) 阴性对照实验，检测池内无荧光; (8) 含200 ng/mL血红蛋白样品，检测池内可见荧光

信号.
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自 2001 年起， Delamarche研究组 (27-32J 研制了多种微马赛克免疫分析

( Micromosaic immunoassay )芯片 . 芯片通常由一个刻蚀有多条微通道的硅芯片

和一个PDMS基片组成。测定前，先在PDMS基片上固定多条相同或不同抗体(或

抗原)的条带. 测定时，待测抗原(或抗体)的流动通道与固定条带相互垂直.

由于待测物与固定条带的特异性反应，在芯片上形成了马赛克形的结构。有免疫

反应发生的地方即可检测到荧光信号，实现了多样品、多指标的免疫分析，微马

赛克芯片结构示意图如图1.17所示(27)。

A Immobllizatlon ~ 

μF'7，的明仲0///1:研，，'///'/////.
「画幅画

B Blocklng 

图 1. 1 7 微马赛克免疫分析芯片结构和工作原理示意图[27l .

利用该芯片对蛋白A与八种不同种别来源的IgG之间的特异性相互作用进行

了验证， 结果如图 1. 18所示.该系统的试剂消耗量仅为lμL， 抗原·抗体反应仅需

3 min，尤其孵育时间仅需数秒至数分钟，总分析时间为20 min. 系统利用毛细力

驱动液流，无需附加其它的压力驱动装置，简化了系统结构. 但该系统仅在芯片

上采用直接法对蛋白A和IgG之间的相互作用进行了验证，尚未实现完整的ELISA

中的典型的多步操作.
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-50~ 
图1.1 8 蛋白A和不同种源IgG之间亲和力实验结果荧光照片l27].

在上述工作的基础上，该研究组增加了硅芯片上的通道数目 ， 且每条通道各

自具有独立的通道系统，分别由储液池、微通道和毛细作用泵组成，液流的驱动

和流速通过毛细及蒸发作用控制，在微芯片上建立了双抗体夹心免疫分析系统

[28l ， 如图1.19所示.系统对肿瘤坏死因子 ( TNF-a ) 进行了高灵敏荧光检测，检

测限达到 -20 pglmL. 试样及试剂的消耗量仅为600 nL.该系统采用具有11或 17

个通道系统的芯片，在PDMS芯片上可以形成最多 17x1 7 (289 ) 个作用位点的马

赛克状荧光点阵，如图1.20所示.与前期工作相比，系统集成度有所提高，检测

通量变大.

(a) (b) 

.-♂~"".~ 

切。.i.....，-'d .... ‘缸'" ‘"

•• ~ ."111'; .唱 d，...‘-‘
v • • 
、…圃'圃，

图 1. 19 (a) 双抗体夹心免疫芯片分析系统; (b) 系统工作原理示意图(28)
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图1.20 双抗体夹心免疫芯片分析系统检测TNF-a 的荧光照片[28l.

此外，该研究组还在微马赛克免疫分析芯片上采用双抗体夹心法，通过吸水

纸或毛细作用泵驱动液流，对人血清中c-反应蛋白( CRP ) 的含量进行了检测[29_

301，检测限分别为30 ng/mL和0.9 nglmL，样品消耗仅1 μL，分析时间约 10 min. 

上述微马赛克免疫芯片分析系统实现了多样品、多指标的免疫分析，但系统仍然

依靠手工操作(移液器)方式将试验所需的试样、试剂依次加入储液池，在进行

高通量免疫分析中 显得繁琐费时，自动化程度有待进一步提高.

2006年， Hosokawa等[33]利用空气在PDMS中溶解度高和扩散速度快的特性，

研制了一个无动力顺序注射非均相免疫分析芯片系统o PDMSI玻璃芯片微通道结

构如图 1.21所示.先将捕获抗体通过物理吸附固定在微通道内壁，将通道内空气

抽出并用透明胶带封闭PDMS盖片表面，使微通道内形成负压以提供对液流的驱

动力。抽气 1-4 min后用微量移液器将试样、荧光标记抗体或抗原、清洗液等一

系列溶液依次顺序加入通道入口处的储液池内，无需外加压力泵等额外设备，即

可将一系列溶液顺序引入微通道，完成非均相竞争法和双抗体夹心法免疫分析的

多步操作.该系统以兔IgG和人CRP为模型分析物，采用荧光法检测，检测限分

别为 0.2 1 nM和0.42 nM，试剂和试样消耗仅为0.5-1μL，抗原·抗体反应孵育时间6

mm，总分析时间为20 min (包括抗体固定时间). 该系统结构简单， 使用方便，

无需外加动力驱动，检测快速，灵敏度高，成本低，尤其适于一次性使用 . 如果

与便携式检测器组合可望应用于临床床旁检测领域. 2007年，该研究组在前期工

作基础上，提出叠层树状信号放大 ( LBLDA) 技术，通过逐级放大荧光信号的

方法，进一步提高检测灵敏度. 系统对人CRP的检测限降低为0. 1 5 pM，达到与

经典ELISA方法相当的水平[34l.
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图 1.21 顺序注射非均相免疫分析微芯片结构示意图[331.

Kurita等(35]在PDMSI玻璃微芯片上的反应通道表面固定抗原，捕获免疫反应

后溶液中过量的游离酶标抗体，引入底物经酶催化生成带蔬基的产物，共价结合

于检测通道内的金膜表面，利用表面等离子体共振技术进行实时监测 ， 实现了 对

心力衰竭标志物 - BNP的痕量分析(如图 1.22) .分析时间为30 min，检测范围

为 5 pg/mL-100 ng/mL. 该系统便携、安全、灵敏度高，在现场分析应用方面 ，

优于基于荧光或同位素检测的商业化免疫分析系统.

(a) 

P... l 

• . 
r.. B C'Ban ,.WJ 

• l'tn !I 

'.飞~"但~.唱团呐

(b) 

导芋"
z开

(c) 

二:r=---\侈，汁，
4、

图1.22 对BNP进行非均相竞争法酶免疫分析的芯片结构和工作原理示意图(3S)

Whitesides研究组[37]在PDMSI玻璃芯片的微通道壁表面通过物理吸附固定抗

体， 在通道上加工TWIST阀控制通道内的液体的流向，建立了非均相免疫分析芯

片系统.芯片的结构如图 1.23所示。该系统采用双抗体夹心法对人血清中 IgA和
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IgG进行了测定.预先在检测区的通道内壁表面固定抗体，经清洗和封闭后，通

过注射器分别从通道入口处寻|入样品血清(人IgA和IgG) ，然后打开相应的微阀，

采用负压分别从储液池依次引入酶标记二抗及酶催化底物，在通道检测区形成双

抗体夹心免疫复合物，并进行酶的催化反应生成荧光产物，采用荧光显微镜对荧

光信号进行检测。该系统在芯片上加工了多个TWIST阅，通过间的开闭在微芯片

上完成了ELISA中一系列试样及试剂的顺序更换，提高了对液体的操控能力.但

阀的开闭依然需手工进行，每一步液体的驱动也需依靠外加压力驱动。系统对试

样及试剂的消耗为200 μL， 与常规ELISA系统接近.

R… .. 晴宫 ' Anlp"" red 

图 1.23 人IgA 、 IgG双抗体夹心免疫分析微流控芯片系统(37)

储液池A、 A ' 、 B、 B'和缓冲液池A未用于该测定;虚线内为芯片的反应和荧光检测区域.

Henares等[38]将不同的抗IgG抗体(人、羊、鸡)分别固定在不同的毛细管内

壁表面，再把毛细管嵌入PDMS芯片内，同时在芯片内嵌入热敏毛细管作为"阀"，

通过"间"的开关实现流体控制，采用热透镜进行检测，建立了一个多指标ELISA

微流控芯片，完成了人、 羊、鸡IgG的多元免疫检测(如图1.24) 0 系统试剂及

试样的消耗约20 μL，酶反应时间仅为30 s，总分析时间约30 min. 该系统采用在

不同的毛细管内固定不同的抗体，实现了多样品、多指标的同步分析.但热敏间

的响应时间较慢，打开或关闭间约需要5-10 s. 
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图1.24 多指标检测ELISA毛细管·芯片系统结构示意图[38] .

1.4.1.2 通过共价键合固定抗体

将抗体通过共价键合固定在通道壁上， 可以提高抗体在固相载体表面的固定

化效率，有效地减少蛋白质在微通道壁表面的非特异性吸附，提高系统的分析性

能[39-44) 。

Yu 等(43)在 PDMS 基片上设计加工了多组微通道单元，可对人血清样品中的

IL-5 . HBsAg 和 IgG 进行同步免疫检测。芯片的结构示意图如图 1.25 所示.芯

片使用前，先引入硅炕化试剂对微通道内壁进行硅炕化处理，再引入右旋糖黯对

通道壁进行表面修饰以改善通道壁表面的亲水性.然后，将不同的抗体分别引入

各自的微通道内，通过与右旋糖厨结合固定在通道内壁表面.分析时，依次将样

品溶液、清洗液、酶标记的检测抗体、清洗液和底物液从通道入口顺序泵入各微

通道的检测池内，进行免疫反应、清洗、酶反应，对生成的蓝色产物进行比色测

定. 该系统检测限为 100 pglmL，试剂及样品消耗约数十微升，总分析时间在 1

小时以内.该系统采用右旋糖醉与抗体结合的方法固定抗体，改善了通道壁表面

的亲水性，提高了通道壁表面固定抗体的效率，系统的灵敏度显著高于已报道的

疏水的和经血浆处理的 PDMS 微流控免疫分析装置.
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a b • funcüonallayer 、 probe molecule 
Vtarget molecule 

图 1.25 ELlSA 微流控芯片结构示意图I43] .

Sui等[科]采用硅炕化试剂对PDMS芯片的通道内壁进行硅炕化处理，在修饰

过的通道内壁上固定前列腺癌生物标志物( PSCA)，依次引入不同浓度的抗PSCA

抗体(待测指标)和荧光标记的二抗，进行非均相间接免疫反应和荧光检测。采

用该方法对三个不同浓度的抗PSCA抗体进行了测定，系统工作原理及检测结果

如图 1.26所示，对抗PSCA抗体的检测限达 1.0 nM. 
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图 1 .26 PDMS芯片免疫分析原理示意图及检测结果l"].

(a) 系统工作原理; (b) 1ι3.2和 12.5 nM 的样品测定结果.

1.4.1.3 其它抗体固定化方法

利用蛋白A与特定的IgG亚群之间 [45-48] 以及生物素与 中性抗生物素蛋白之间

[22川-51]的高亲和性和高选择性，可以将抗体问接地固定在通道壁上，以降低非特

异性吸附对系统分析性能的影响.

Dodge 等[45]在玻璃芯片微通道局部固定一层蛋白 A，在芯片内部形成免疫反

-22-



浙江大学博士学位论文 l 徽流控免疫分析研究进展

应室(体积 165 pL)，利用蛋白 A 与兔 IgG 之间的高亲和性和高选择性，进行非

均相免疫分析.先对通道局部的免疫反应室进行硅炕化处理，然后将蛋白 A 溶

液引入反应室将其固定在反应室内壁表面.此种抗体固定方法避免了直接将抗体

固定在通道壁上其活性位点不能充分暴露在外的缺点，提高了检测灵敏度.该系

统采用电动切换方法顺序引入所需的试样及试剂，避免了繁琐的手工操作(如图

1.27 ).系统被应用于直接法和竞争法测定兔 IgG.

IncubtJlÚln Wash l W,u/. 2 Elutinn Rcge,jeralÏon 

。H 2,0 

①① 

、

@ 。 。 'φ B 
、

。 。 。
、'Ul< ...... 、..'由 ...... 

o惚E串e

图1.27 直接非均相免疫分析芯片工作原理I451.

Linder等(49)利用生物素与抗生物素蛋白之间的高选择性结合，采用所谓"三

元亲和系统" ( Temary affinit)句S忧m) 在通道表面建立基于生物素·中性抗生物素

蛋白 ·生物素( Biotin-neutravidin-biotin )的夹心包被体系，对芯片通道表面进行

修饰.通过对比荧光物质在"三元亲和系统凹涂覆处理前后通道壁表面的吸附现

象，证实了采用该方法对通道壁进行表面修饰后明显减少，甚至基本消除了蛋白

质在通道壁上的非特异性吸附. 他们还利用该方法在PDMS芯片上固定抗体， 采

用简单的十字形通道、电动驱动及切换液流 ， 对人血清中 IgG进行了非均相竞争

免疫分析[50]. 系统对人血清中 IgG检测限为6 mg/mL。试样和试剂的消耗为200

μL. 

此外，采用磷脂双层膜( SLB ) [52-54]、纤维素膜[55]等对通道壁进行表面修饰，

可以提高抗体结合效率，减少通道壁对蛋白质的非特异性吸附，提高系统的检测

灵敏度. Dong等[53)将卵磷脂双层膜修饰于PDMS芯片的通道壁表面，并在该膜的
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表面再涂覆一层链球菌抗生物素蛋白加强该膜的稳定性，然后将生物素-包被抗

体混合物引入通道，利用生物素与链球菌抗生物亲蛋白的高度亲和性使抗体固定

在通道壁表面.该系统用于牛奶中葡萄球菌肠毒素B ( SEB ) 的夹心法免疫分析。

结果显示，蛋白质的非特异性吸附减少了 100-1000倍， SEB的检测限达到0.5

ng/mL. 

1 .4.2 微珠作为免疫分析的固相载体

在微流控免疫分析系统中 ， 采用微珠作为抗体(或抗原)的固定化载体，与

利用通道壁作为固相载体相比具有独特的优势.微珠作为国相载体，比表面积增

加更为明显，能提供更多的活性位置.微珠在微通道等微环境中易于分散，能有

效地减少样品扩散到回相载体表面的距离和时间，从而提高免疫反应效率，缩短

免疫反应的温育时间，加快免疫分析速度。在两次分析之间可以非常简便、快速

地引入新的微珠进行固相系统的更新.采用磁性微珠，可以通过磁场对其进行方

便的操控，这一特点尤其适用于从大体积样品中捕获微量的待测抗原.微珠表面

可采用不同的修饰方法，引入不同的官能团，固定不同的抗体或其它分子.但微

珠作为抗体的固相载体，亦存在一些不足. 如微珠容易在通道壁和电极表面发生

吸附，对膜和孔隙结构可能产生阻塞，对检测光有散射等，对其应用产生了一定

的限制作用 [561.

作为固相载体的微珠分为非磁性微珠和磁性微珠，非磁性微珠包括聚苯乙烯

微珠[57毛5]、硅珠[66)、凝胶微珠(67而]等;磁性微珠包括微米级磁珠和纳米级的超顺

磁性纳米粒子[7l-84]. 采用非磁性微珠作为固相载体时，微流控芯片需要加工用于

拦截微珠的微堪或其它特殊结构，使微珠停留在微通道中，因此需要较高的微芯

片加工技术.

1.4.2.1 非磁性微珠固相载体

2000年，也tamori研究组[57]采用聚苯乙烯微珠作为抗体的固相载体，建立了

第一个微流控芯片非均相免疫分析系统. 在石英芯片上加工了带有微堪的结构，

将包被有免疫球蛋白A (s-IgA) 的聚苯乙烯微珠截留在微埋处，通过多个注射泵

和微阀的配合将胶体企结合的抗体引入通道与微珠上的s-IgA反应，并被固定在

微珠上，通过热透镜显微术( Thermal lens microscopy) 进行检测.该系统芯片

结构及工作原理如图 1.28所示.与传统的在多孔板中进行的非均相免疫分析相

比，该系统利用微珠表面作为固相载体，在微珠表面进行免疫反应，显著增加了
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抗原和抗体反应的界面，同时明显缩短了扩散距离，使抗原、抗体反应达到平衡

所需的时间从10-20小时缩短至仅需 10 min. 系统的敏感性亦优于传统方法，同

时明显减少了试剂的消耗.此外，该系统所有的反应和清洗操作步骤均采用外置

多个注射泵配合微间切换，将所需的试样和试剂顺序引入微通道围堪处，避免了

传统免疫分析方法中一系列繁琐费时的手工操作。

(a) 2 mm 

「豆一
3∞川1 2∞μm 

图1.28 基于微珠的非均相免疫分析芯片[57)

(a) 芯片俯视图: (b) 芯片侧视图.

在此基础上，该研究组进一步将该系统用于血清中大肠癌标记物一癌胚抗原

(CEA) 的夹心法免疫分析[坷，分析原理如图 1.29所示.检测了 13个病人的血清

样本，结果与传统ELISA方法高度一致 (r = 0.917 ) ，且总分析时间缩短至常规

方法的 1%，即从45小时缩短为35 min. 该方法具有很高的选择性和灵敏度，实

现了 CEA的超痕量测定，检测限比传统的ELISA方法降低十几倍.
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图1.29 基于微珠的夹心法免疫分析芯片工作原理示意图[58)

在单样品分析的基础上，该研究组将芯片上的单通道设计改为多通道网络，

建立了可对多个样品进行同步分析的芯片系统[59]，如图 1.30 . 芯片设计了树枝状

的多通道结构，包含4个反应区和检测区域，仅需在共同出口配备一个注射泵即

可同时完成4个样品和不同试剂的顺序引入。采用该系统对四个血清样品中的干

扰素-y ( IFN-y) 进行了同步检测 ， 检测限为0.01 ng/mL ， 通道间的信号误差小于

10%. 前期研究中一个样品的分析时间为35 min，该系统检测4个样品仅需50 min. 

Sample introductíon 

。

m予切只

图1.30 基于微珠的非均相免疫分析系统的液体控制{591.

该研究组还建立了基于微珠的ELISA芯片分析系统(结构如图 1.3 1 ) ，用于

干扰素-y(IFN-y)的检测例，在玻璃芯片上设计了带有围堪的Y型通道结构，将包

被有抗IFN抗体的微珠悬液引入微通道且固定在围堪处，然后通过外置微注射泵

依次将样品和试剂溶液泵入微通道至微珠处，抗原和抗体充分反应后，再泵入酶
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底物溶液，酶反应产物随缓冲液流过围堪，在通道下游采用热透镜检测器进行检

测. 检测限为0.1 ng/mL . 总分析时间为35 min. 

1. Polystyrene beads 2. Antigen 

4 吟 LPJ
Capture antibody 

5. Sub$trate 

·唱'

3. Biotinylated antibody 

6. TLM detection 

Products 
'--一一」

图 1.3 1 基于微珠的ELlSA分析芯片工作原理示意图lω)

上述系统均采用热透镜检测器进行检测.除此之外，荧光检测法在采用聚苯

乙烯微珠作为固相载体的系统中应用非常广泛[62毛5). Malmstadt等[62J在聚苯乙烯

微珠表面连接温度反应性高聚物PNIPAAm (N-isopropylacrylamide ) . 同时将抗

地高辛抗体连接在微珠上引入高聚物芯片的微通道，升高温度至370C . 连接抗体

的微珠自动贴壁，再引入待测抗原地高辛和荧光标记的地高辛在微珠表面与抗体

发生竞争免疫反应，然后降低温度使微珠远离通道壁随清洗液流至检测区，对微

珠上结合的标记抗原的荧光信号进行检测.该方法不需要在芯片通道内加工特殊

的围堪结构来截留微珠，仅通过改变温度即可快速便捷的固定和排出微珠 ， 提供

了一种简单、方便的固定微珠和更新通道表面的方法.

2006年. Haes等(63)在玻璃芯片上建立了基于微珠的置换免疫分析系统， 用于

葡萄球菌B型肠毒素 ( SEB ) 的分析. 在玻璃芯片上加工了具有双堪结构的微通

道，用来固定和截留包被有抗SEB特异性抗体的微珠，芯片结构如图1.32所示.

实验采用置换免疫分析原理，通过高压电源的电动切换，依次使样品和试剂流过

微珠。荧光标记的抗原与微珠表面的抗体充分反应后，再加入未标记的SEB抗原，

由于未标记的抗原与抗体的亲合力远大于标记抗原与抗体的亲和力，标记抗原被

置换出来， 而未标记抗原与微珠表面抗体形成免疫复合物。采用激光诱导荧光法

检测置换出来的标记抗原的荧光信号，线性检测范围超过6个数量级， 检测限达1
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1M (28.5 fg旭止) ，分析时间仅需20 min. 
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图 1 .32 具有双堪结构的微芯片用于基于微珠的置换免疫分析!631.

琼脂凝胶微珠亦可以作为抗体的固相载体[67斗。). Moorthy等[6S)先在琼脂凝胶

微珠表面修饰抗生物素蛋白，再结合生物素化的抗肉毒杆菌抗体。然后将琼脂凝

胶微珠引入芯片微通道内截留在过滤膜处，依次引入含有肉毒杆菌类毒素的兔全

血样品、 E虫P标记的二抗以及酶底物，在微珠表面进行夹心法ELISA分析，生成

的有颜色产物沉淀于微珠表面，采用安培法检测. 该系统对肉毒杆菌的检测限为

1μg/mL.试样及试剂的消耗为 150-250μL，分析时问约2小时. 朱海霖等(69)采用

蛋白质A包被的凝胶微珠作为固相载体，将羊抗人IgG抗体固定在微珠上，采用

顺序注射系统依次将固定有抗体的微珠、血清试样(IgG抗原)以及荧光标记的

二抗注入芯片式微型流通池，并在其中进行夹心免疫分析. 用荧光分光光度计测

定截留于流通池中 的抗体·抗原复合物的荧光强度。一次测定完成后，微珠即被

排出流通池，流通池经缓冲液清洗后即可进行下一次测定.系统对IgG的检出限

为0.1 mg!L，样品消耗量100μL，分析时间约6 min. 该系统采用顺序注射系统进

行抗体、抗原及缓冲液等不同液体的切换，实现了免疫分析操作的自动化.

1.4.2.2 磁性微珠固相载体

在微球的操控方面，采用磁性微珠比非磁性微珠更具有优势.根据需要可施

加磁场将磁珠固定在相应部位或移动磁珠，或者撤去磁场释放磁珠使之随液流流

动及排出.

Choi等(71)首先在芯片上建立了基于磁珠的非均相免疫分析系统.将电磁铁包
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埋于微通道内壁，采用磁性微珠作为国相载体，通过磁场将磁珠均一地固定在通

道壁上的电磁铁表面，根据夹心法分析原理依次引入混合抗原样品、标记二抗，

在磁珠表面形成靶抗原的抗原，抗体复合物. 撤去磁场释放磁珠，使结合有标记

抗体的磁珠进入检测区进行检测.该系统的分析原理如图1.33. 采用磁珠作为固

相载体，无需在通道中加工拦截微珠的围堪，采用磁场可以方便地控制磁珠的回

定和流动，系统结构简单，微珠操作方便. 但该系统仍采用手工更换试剂方法，

自动化程度不高.

e!t苍白
@@ 

| 0: t ~ !-' _~ ....., J 

(a) 

泛泛oasama--
l l ......, "-' '-' - ..._._ :i 
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(e) 
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画画画画画画画面
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@Magnetic bead 
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• Target antigen 

dp叫m

图1.33 芯片上基于磁珠的微流控免疫分析操作步骤[71].

(a) 引入固相磁珠; (b) 磁珠固定; (c) 引入试样; (d) 靶抗原固定; (e) 释放磁珠至检测区.

Hayes等 [72]为了进一步获得高比表面积 ， 利用直径仅为 1之间的小磁珠作为

抗体的固相载体， 采用通道外附加磁场对小磁珠进行操控，在芯片微通道内形成

磁珠床，对甲状旁腺激素 (PTH) 和白细胞介素-5 ( IL-5 ) 进行了免疫分析。使

用小粒径磁珠所形成的固相载体床仅占据一部分通道，非完全堵塞通道，这种设

计可以在低压的驱动力时保持相对较高的流速，有利于缩短样品引入时间和洗涤

时间 . 系统中，抗原、抗体反应时间为 10 min，总分析时间约 1小时 ， PTH及IL-5

的检测灵敏度均达到临床诊断要求.测定结束后撤去磁场，排出微珠，通道可以

重复使用 .

磁珠作为固相载体的方法在酶免疫分析中的应用也非常广泛[74-78]. Choi 等[74]

采用磁珠作为抗体的固相载体， 在芯片上对鼠 IgG 进行了 ELISA 分析及电化学

检测，试样消耗为 10μL，分析时间为 20 min. Tabrizian 研究组[ï7]在一个双层结
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构的 PDMS 芯片上建立了基于磁珠的 ELISA 分析平台，可以同时进行 8 个样品

的平行分析，对血清中肿瘤坏死因子α(TNF.α ) 的定量检测达到皮摩尔水平.

所有的抗原.抗体反应均在上层芯片的通道中进行，通过磁场和两层芯片问压力

阀的共同控制将含有磁珠的反应混合物引入下层芯片通道，进行酶催化反应和检

测。 8 个平行分析总的时间不到 1 小时.系统的工作原理如图 1.34 所示.该系统

的这种双层设计使免疫反应和酶反应在不同的通道进行，不仅避免了耗时的芯片

预处理过程，还可以去除蛋白质对通道壁的非特异性吸附所导致的背景噪音，明

显减小了系统误差 .

START 

END 

Complexation 
network 

InJect beads 
Wash (lx) 
TNF-alpha 
Wash (lx) . 

Biotin-delection Abs 
Wash (1x) 

AP-sl陪plevldin
Wash 12x 

Wash (lx) 

ManiPula60n ,i Reaction 
network 

Close valves 

Incubabon 

Incubation 

Incubation 

Open valves 
Wash (1x) 

Transfer beads 
Close valves 

IncubatJon Ir可ect FDP 
To detection 

TOTAL TIME < 1 hour 

图1.34 双层PDMS芯片分析TNF.aY7).

..-…~ 

(A)免疫反应阶段(阀·关闭) ; (B) 磁转移阶段(阎·打开) ; (c)酶反应及检测阶段(间·

关闭 ) • 

与微米级大小的磁性微珠相比 ， 纳米级的粒子具有更高的比表面积 ， 因而具

有进行超灵敏检测和单分子操纵的潜力(79缸1. Gijs等[79)采用磁性纳米粒子作为固

相载体，对纳升级的杂交瘤细胞培养液中的鼠单克隆抗体进行了非均相夹心法免

疫分析，建立了一个基于磁性纳米粒子的、全部操作 (包括孵育、洗涤和检测等)

集成在芯片上的免疫分析系统.首先将链球菌连接素( Streptavidin )包被在直径

为500nm的超顺磁性纳米粒子表面，在芯片外采用均一的磁场使磁性纳米粒子在

通道内自组装成磁性纳米粒子串阵列，保持在通道中横截面呈周期性扩大的部

分，且占据整个液体流经通道，如图1.35所示.然后依次引入与生物素连接的一

抗 ( Biotinylated-capture Ab) 、 待测抗原(鼠单克隆抗体)、荧光标记的检测抗

体(二抗 )， 在纳米粒子串上显示出很强的荧光信号 ， 由CCD及倒置荧光显微镜
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进行荧光检测.该系统对两种鼠单克隆抗体的检测限分别为 1 ng/mL和 100

nglmL，样品和试剂消耗仅50 nL，分析时间为 15-25 min. 

H 

图 1.35 在磁场作用下，通道内形成的自组装磁性纳米粒子串[79l .

(a) 没有液体流过时; (b)有液体流过时.

上述有关磁珠及磁性纳米粒子非均相免疫分析的研究大多为对样品中的单

一组分进行检测，将磁性纳米粒子和荧光编码的聚苯乙烯微珠同时作为抗体的固

相载体，通过待测抗原使二者连接为一个整体，通过测定磁性纳米粒子.聚苯乙

烯微珠联合体在磁场中的偏移距离可以方便、快速地实现样品中不同待测组分的

多元免疫分析[80-82). Park研究组[80]在芯片外对聚苯乙烯微珠进行不同颜色的荧光

编码，并且在微珠和磁性纳米粒子表面分别标记与不同待测抗原相对应的特异性

抗体.然后使含有不同待测抗原的样品同时与微珠及磁性纳米粒子混合、反应，

根据夹心法原理，磁性纳米粒子即通过抗原-抗体复合物的形成与微珠联结成一

个整体，将反应后的微珠悬液用注射泵引入芯片微通道内，在磁场的作用下，有

磁性和无磁性的微珠在流动过程中被分开，不同待测抗原携带的微珠荧光颜色不

同，用荧光检测器即可进行检测.该系统被用于鼠IgG和兔IgG的检测，检测限分

别为 15.6 ng ImL和244 pg ImL， 总分析时间小于1小时，试样消耗60μL.他们(82)

将彩色编码微珠增加为红、黄、蓝三种，分别连接抗羊IgG、抗兔IgG、抗鼠IgG;

采用抗生物素蛋白与超顺磁性纳米粒子连接;使微珠 、 磁性纳米粒子同时与样品

中三种生物素化的待测抗原(羊IgG、兔IgG 、 鼠IgG) 混合、 孵育，利用相同的

系统对羊IgG、兔IgG、鼠IgG三种不同待测抗原的浓度进行同步检测，检测限分
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别为 10.9 、 30.6和12.1 fM.与以往的磁珠免疫分析和分离方法相比， 上述方法采

用磁性纳米粒子和聚苯乙烯微珠作为免疫反应的固相载体，在简单的装置上方

便、快捷的实现了多元免疫分析.

在基于磁珠的微流控免疫分析中，结合电润湿操控液滴技术，可以建立基于

液滴和磁珠的非均相免疫分析数字微流控系统[83-84J。这种通过操纵液滴来控制磁

珠的方法，不需要在芯片上刻蚀通道，亦不用担心会堵塞通道， 液滴可以自由向

两侧移动，因此系统结构简单，加工方便。利用电润湿技术和磁场对含有不同内

容物的液滴进行协同操控，可以方便快速的实现基本的液滴操作，如分配、运输、

混合/孵育及分裂，与传统的免疫分析方法中需要反复更换试剂、反复清洗等繁

琐的手工操作相比，该系统在操作的便捷性和分析速度方面具有显著的优势. 因

1.36显示了系统对液滴及磁珠的关键性操控步骤I83l. Ramakrishna等 (83)利用该平

台完成了人膜岛素和白细胞介素-6 ( IL-6 ) 的酶免疫分析，采用化学发光方法进

行检测. 单次分析检测的时间仅为7 min，试样消耗lμL，试剂消耗3-5μL.在上

述研究的基础上，该研究组(84)进一步对液滴和磁珠的操控以及试样和不同试剂的

顺序引入完全采用程序控制，在-个标准的384孔板上建立了 一个高度集成的、

便携的、自动化的磁珠ELISA分析平台，对标准溶液和人全血中的重要的心脏病

指标一肌钙蛋白 1 ( troponin 1, Tnl ) 进行了快速检测. 试样及试剂的消耗减少为

300 nL，对Tnl的检测限约为5 ng/mL， 总分析时间为8-10 mino 
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图1.36 数字微流控平台上进行非均相免疫分析的工作过程l83].

(a) 试剂的分配; (b) 液滴的混合和孵育: (c) 磁珠的固定;.. (d) 液滴戚分的分离及清洗; (e) 

加入新的清洗缓冲液.

1.4.3 电极或传感器表面作为固相载体

有一类微流控芯片免疫分析系统，采用电极表面作为免疫反应的回相载体

[85·89]. Dong等[88)以电极表面作为抗体的固相载体，在一个叠层结构的芯片上建

立了一个微流控夹心酶免疫分析系统 ， 用于鼠IgG的测定. 系统的结构示意图如

图1.37所示，芯片由基片层、工作电极和参比电极层、导线层、微流控通道层叠

加而成.首先，在工作电极的表面覆盖一层PPA多聚物薄膜，覆盖了PPA薄膜的

电极表面能够使抗体通过共价结合高效地固定在电极表面.依次将抗鼠IgG抗体、

试样(鼠IgG) 、碱性磷酸酶标记的抗鼠IgG抗体、酶底物PAAP、清洗液等溶液

顺序引入至电极表面，在电极表面进行抗体固定、抗原捕获、酶标抗体的结合、

酶催化反应及电化学检测. 该系统对鼠IgG的检测限为 10 ng /mL，试剂及试样的

消耗为500μL-3 mL， 抗体包被和封闭时间约为4小时，从进样到检测所需时间约

为4小时.
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图 1.37 在电极表面进行 ELlSA 分析的叠层微流控芯片ISS].

Yang等[则在生物传感器表面覆盖一层涂覆有竣甲基右旋糖酶的金膜，使抗

IL-8抗体 (MAB208 )通过共价键合固定在金膜表面.检测时，将传感器芯片置

于微通道内 ，然后将含IL-8的缓冲溶液或唾液稀释液、抗且总第二抗体( JK8-2 , 

与一抗在IL-8上的结合位点不同)溶液依次引入微通道，并连续流过传感器表面，

在传感器表面形成固定抗体- IL-8抗原.第二抗体的夹心式免疫复合物，采用表面

等离子体共振技术 ( SPR) 实时监测抗原和抗体分子之间的相互作用.系统对缓

冲溶液和唾液稀释液中的IL-8的检测限分别为2.5 pM和184 pM，样品消耗量为

100μL， 总分析时间为 13 min: 每次分析后，引入再生溶液使待测抗原和二抗脱

离传感器表面，传感器表面可循环再生.

Mujika等 [91]在微流控芯片上集成了一个微加工传感器，在传感器膜表面固定

抗0157:H7抗原的特异性抗体，建立了对食物和临床样本中存在的大肠埃希氏菌

(Escherichia coli ) 的 0157:H7抗原进行分析的方法 ， 系统结构如图 1.38所示.

将待测抗原(含0157:H7抗原的细菌样品)及与磁性纳米粒子结合的二抗依次输

送至传感器表面，在传感器表面形成固定抗体.待测抗原.磁性纳米粒子二抗免疫

复合物，传感器通过感受磁场对磁性纳米粒子作用时所产生的磁场变化，对待测

抗原的浓度进行定量检测.
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(c) 

图 1.38 传感器表面为固相载体的免疫分析芯片[9l] .

(a) 集成有生物传感器的微流控芯片; (b) 完整的免疫分析芯片系统; (c) 系统组成示意图.

1.5 微流控免疫分析系统的自动化

随着微流控免疫分析研究的逐渐深入，人们逐渐开始关注各种系统中仍然普

遍存在的一个问题，即仍然采用手工方法进样和更换试剂.传统非均相免疫分析

中采用手工操作进行反复多次的加样、清洗及更换试剂，整个过程繁琐、费时、

低效，是长期以来一直困扰操作者的一个突出问题. 上述大多数微流控免疫分析

系统仍然采用移液器加样和换样的手工方法，顺序引入一系列不同的试样和试

剂.少数工作虽然在芯片上采用微间控制试样及试剂的顺序引入，但仍然需要手

工操纵微间的开闭.建立自动化的微流控免疫分析系统，对于进一步缩短分析时

间，降低人为因素所导致的系统误差 ， 提高系统的分析性能和效率，尤其对于高

通量分析及多指标分析，具有重要的意义.

电渗驱动和切换是微流控免疫分析系统最早和最常采用的自动化技术[18，45.50.

63.93·97].2001年， Wang等(18)采用电渗驱动和切换技术将酶标记抗体和待测抗原引

入反应池混合并进行直接免疫反应，再将反应混合物引入分离通道进行电泳分

离，实现了柱前免疫反应和柱后酶反应在芯片上的集成，建立了自动控制的微流

控均相酶免疫分析系统. Dodge等(45)在芯片上采用电渗驱动和切换技术实现非均

相免疫分析操作，对兔IgG进行了检测，避免了繁琐的手工操作，整个分析过程

操作方便快捷。 Li研究组[931在PDMS芯片上采用电渗驱动和切换技术依次将兔抗

幽门螺旋杆菌抗体(一抗) 、 荧光标记的抗兔IgG抗体(二抗) 、缓冲液等试样

及试剂引入通道的反应池内进行非均相免疫分析. 对幽门螺旋杆菌的检测限为 l

nglμL，试剂消耗12μL，总分析时间为26 min. 在"H"通道自动电切换非均相免
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疫分析系统的基础上，他们(94J在PDMS芯片上建立了针对10个样品的自动免疫分

析系统，原理如图 1.39所示.系统采用电渗驱动和切换技术将含有幽门螺旋杆菌

抗体和大肠埃希氏菌抗体的人血清样品、清洗液、荧光标记的检测抗体等依次顺

序引入通道的反应区及检测区，进行孵育、清洗及荧光检测. 该系统可以在22 min

内对10个样品进行分析，且可对幽门螺旋杆菌抗体和大肠埃希氏茵抗体进行同步

检测，检测范围分别为0.02- ] 0 μglmL和0. 1-50μglmL.

图上39 多通道电渗控制微流控芯片免疫分析系统!"l.

(a) 样品的引入和孵育:试样溶液从样品池流入反应区，流出到废液池; (b) 样品的清洗:

缓冲液将样品溶液从反应区冲洗回样品池; (c) 样品溶液的第二次清洗:将进入抗体通道的

样品-溶液冲洗至废液池; (d) 荧光标记抗体的引入和孵育; (e) 荧光标记抗体的清洗.

在近年来报道的微流控免疫分析系统中[89.9$1051，较多地采用在芯片上集成

多个微间的方法来实现系统操作的自动化. 2006年， K.artalov等[99]在PDMS芯片

上建立了一个包含 100个微反应器的高通量多指标非均相免疫分析系统。在

PDMS芯片上加工了多个微闽形成微阀阵列，通过压力的变化控制微阀的开关来

操纵试样及试剂，在微流控芯片上完成非均相酶免疫分析及荧光检测操作.系统

可以对10个样品中的4种抗原进行同步分析. Zare研究组[10 1 ]将微流控芯片与表面

等离子体共振成像技术 ( SPR ) 相结合，在一个复层PDMS/玻璃芯片上建立了非

均相免疫分析系统.芯片内集成PDMS微阎阵列，通过具有 16个输出通道的压力

控制器进行控制。系统的结构如图1.40所示.预先将不同浓度的抗体溶液和抗原

溶液加入各储液池中，将清洗液加入洗液池中，调节微间，使抗体和抗原溶液依

次流至各个通道交叉点金斑覆盖处，抗原和抗体在金斑表面结合成免疫复合物，

-36-



浙江大学博士学位论文 l 微流拚:免疫分析研究进展

免疫反应的过程由SPR成像技术实时监测 . 该系统通过独特的微通道设计和

PDMS微阅阵列，实现了免疫反应中试样、试剂顺序引入的自动化，免疫反应和

定量检测可在 10 min内完成。

++ .++ 

Honzontal 
Reagent 
Reservolrs 

(A) 

T 
Openmg .or 
Honzon131 Valves 

图 1.40 加工有微闽阵列的微流控免疫分析芯片POll-

Lin等 (102)在一个玻璃-PDMS-玻璃三层结构的微芯片上集成了 36个气动微间

和多个微泵，通过外加真空泵和压缩机控制各个微阀的开闭，实现了样品引入、

清洗、免疫反应、酶催化等分析操作的自动化，建立了一个可以同时检测8个试

样的免疫分析系统.免疫分析过程如图 1.41所示.该系统对克伦特罗的线性检测

范围和检测限分别为0-5.0 ng/mL和0.088 ng/mL，总分析时间少于30 min. 
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图 1.41 集成化微流控芯片土竞争免疫分析的操作步骤11021.

溶液的引入及清洗步襄均通过集成在芯片上的微闽的自动切换来控制.

Yang等[1例}在玻璃IPDMS芯片上集成了三个微型的功能模块，试样孵育模块、

流式血细胞计数模块和光学检测模块，建立了一个基于磁珠非均相夹心免疫分析

的微型流式血细胞计数仪，用于登革热病毒的鉴别纯化和荧光检测. 芯片的结构

如图 1.42所示. 在各模块之间，采用PDMS加工的五个微泵和两个微间，对微通

道中溶液的引入和驱动进行自动操控.首先 ， 将表面包被有抗登革热病毒抗体的

磁珠与含有登革热病毒的样品溶液混合加入试样孵育模块的孵育池内，荧光标记

的登革热病毒抗体加入二抗储液池内.检测时，通过程序控制打开相应的微泵使

二抗溶液流入样品孵育池内，荧光标记抗体与病毒抗原结合形成磁珠/捕获抗体·

病毒抗原.荧光抗体夹心的免疫复合物，在外加磁场的作用下与溶液中的其它成

分分离，经清洗得到纯化.纯化的磁珠.病毒·荧光标记抗体复合物在相应的微泵 、

微阅的自动操控下被顺序引入至光学检测模块和流式血细胞计数模块进行检测

和收集、计数.主要的分析检测过程如图 1.43所示。该系统可以自动检测浓度为

103 PFU/mL的病毒样品，样品消耗为 100μL，抗体消耗为2-1 0 μL，总分析检测

时间为40 min. 该系统采用基于磁珠的免疫分析方法建立了一个自动的微流控流

式血细胞计数仪，可以在较短的时间内自动的完成对病毒样品的纯化、光学检测

以及病毒的收集和计数.为靶病毒的快速、自 动检测提供了 一个新的途径.
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图1.42 基于磁珠免疫分析的自动化血细胞计数仪(1叫.
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图 1.43 系统操作步骤示意图(1创1

(a) 引入生物样品与磁珠混合; (b) 在磁场作用下、对靶病毒进行纯化和浓集; (c) 引入荧光

标记抗体与磁珠上捕获抗体、 靶病毒结合，形成夹心免疫复合物; (d) 洗去多余的未结合标

记抗体; (e) 磁珠流经光学检测区时进行荧光检测; (f)采用微闽操控磁珠的分类、计数.

Lee等 (105]基于离心式塑料圆盘芯片和右蜡微阅，建立了一个全自动微流控

ELISA分析系统，对全血样本中的乙肝病毒表面抗原和表面抗体 ( HBsAg 和

Anti-HBs) 进行了检测 . 系统在芯片上集成了血浆分离通道、底物池、清洗缓冲

液池、终止液池、混合池、废液池和检测池，在相应的储液池内预先加入所需的
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试剂，以全血为待测样品.在芯片上集成多个石蜡微阀，该阀是将氧化铁纳米微

粒埋入固体石蜡中制备而成的，用较低强度的激光照射不到 1 s即可使其溶解.

通过一个激光器对多个微阎进行快速、灵活的操控， 配合芯片旋转时产生的离心

力，实现了从血浆的分离、抗原与抗体的孵育及免疫反应 、 反复多次的清洗、底

物与酶的反应、 吸光度检测等所有操作的自 动化.芯片的结构和工作原理如图

1.44所示 .

A 

图 1 .44 (A) 集成多个微间的圆盘芯片结构及功能示意图(数字表示石蜡微阀的操纵顺序) ; 

(B-G)芯片上ELlSA的反应原理及操作步骤示意图("问电"符号代表激光对微间进行照射)

[10S) 
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在Anti-HBs的检测中，将结合了HRP的检测抗原和包被有捕获抗原的聚苯乙

烯微珠悬浮于缓冲溶液中，预先加入到芯片上的混合池内， 将150 μL全血样品直

接加入样品池中，芯片即开始以3600 rpm/min的转速旋转3 min ， 使血浆从全血样

品中分离. 其后，启动激光器照射石蜡微间的程序控制，在离心力和微阀之间的

相互配合下， ELISA的全部过程包括试样的引入、抗原.抗体反应、清洗、底物

的引入、酶反应以及光学检测等即可自动顺序进行，在30min内完成了Anti-HBs

的检测，检测限为 10 mIU /mL. 

一些学者通过采用简单巧妙的设计实现微流控免疫分析系统的自动化.条带

免疫分析(也称免疫色谱)以其简单、快速和相对敏感，在床旁诊断中具有重要

的应用价值. Ahn-Yoon等[1侃l采用硝酸纤维素膜片作为免疫分析的固相载体，

预先在试验片土的不同区域固定含有红色染料的连接有神经节苦醋的脂质体

(GMl-liposome ) 和抗霍乱毒素抗体， 将试验片插入含有霍乱毒素 ( CT ) 的样

品溶液中 ， 非均相夹心免疫反应即在试验片上自动进行. 在毛细力的驱动下，

CT-GMl脂质体复合物在试验片上前移至捕获抗体的固定区带，待测霍乱毒素被

捕获在该区带形成红色条带，颜色深浅与待测霍乱毒素的浓度成正比 (图 1.45 ) • 

该方法简单 、 快速、灵敏度高，可以在20 minfJ完成对霍乱毒素的测定， 且对水

样品中霍乱毒素的检测限达到0. 1-30 pg/mL. Paek研究组(108]进一步在硝酸纤维素

膜片上实现了夹心ELISA分析，对乙肝表面抗原 ( HBsAg ) 进行了测定，灵敏度

比肢体企标记方法提高约30倍.

r，.唱，c-hoo:lt<!
、(' I~\J、，，....、

注3毛pc
，~: :y E 叫、11.时，一‘ ，

，....，.，仲，1ν~d ，ü'回b<od，，'‘

弯弯
图 1.45 硝酸纤维素膜片上的自动免疫分析""1.

2004年， L町等 [108)在一个塑料CD形芯片上加工了 24组相对独立的微流控装

置，如图1.46所示.将抗体固定在各反应池中，并在芯片上集成了毛细泵、离心
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泵等微流控功能，通过控制芯片旋转速度产生大小不同的离心力来自动操控不同

试剂的顺序流动，实现了ELISA分析操作的自动化，且可以同步完成24个样品的

分析。该系统用于大鼠IgG的ELISA分析，在芯片外操作抗体包被和封闭，时间

分别为30 min和15 min. 用移液器将样品、清洗液、二抗及底物溶液分别加入芯

片上相应的储液池内，然后将芯片安装于电动板上，利用变换芯片的转速所产生

的离心力将样品溶液、清洗液、二抗及底物溶液顺序引入至反应池内，形成抗体

，抗原-标记抗体免疫复合物，用倒置荧光显微镜检测荧光信号，对大鼠IgG的检

测限为5 μgIL.该方法与常规96孔板方法相比，检测范围相同，但试剂消耗减少

至30μL，分析时间缩短至1 小时之内.

芝

(þ 到 ~l.

图1.46 具有24个分析单元的离心式自动ELISA分析芯片(108)

1 , 废液池， 2，检测池， 3，一抗液池; 4, 6, 8, 10，清洗液液池， 5，封闭液池. 7，抗

原/样品液池， 9，二抗液池; 门，底物玻池.

Nagai等( 1仰]在圆盘形离心芯片上，建立了基于微珠的非均相竞争酶免疫分析

系统.芯片上加工了 18个分析单元，每个单元有三个储液池一一样品池、反应池、

检测池，芯片结构如图1.47所示.系统被应用于分泌型IgA (sIgA) 的分析.反

应池内各放置一个包被有sIgA的微珠，最外侧的检测池内装有酶底物和过氧化
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氢.先在芯片外使样品中的sIgA和酶标记的抗sIgA抗体混合、反应，然后将lμL

的反应混合液加入样品池，旋转芯片 ， 利用离心力驱动反应混合液流入反应池与

微珠混合，在反应池内进行竞争免疫反应，反应后的抗原，酶标记抗体复合物溶

液在离心力的作用下自动流入检测池，与底物发生酶催化反应产生荧光信号，进

行荧光检测.系统对sIgA 的检测限为2.5μg/mL， 同步分析1 8个样品的时间约30

mm. 

} 
汕
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围1.47 基于微珠竞争酶免疫分析离心式芯片 (1叫.

Linder等 [110)提出了一种新颖的试样及试剂的引入方式，预先将所需试剂通过

气体问隔封装在小管中，分析时，将试剂预封管出口与通道入口相接，采用负压

驱动液流，将所需试剂自动地引入微通道，自动完成免疫分析中一系列液体的顺

序引入.该方法被用于抗兔IgG抗体及人血清中抗HJV-l抗体的非均相免疫分析。

在抗HIV抗体的分析中，预先将HIV抗原通过物理吸附固定在PDMS基片上， 形
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成抗原条带，再将另一个加工有六条微通道的PDMS芯片盖在基片上，使六条通

道的平行区域与抗原条带垂直，引入封闭液对各通道进行封问处理，芯片结构如

图 1.48所示。将患者血清上清液引入芯片通道后，将试剂预封管与芯片通道入口

连接，采用负压将清洗液、荧光标记的抗人IgG溶液、清洗液依次顺序引入微通

道，在微通道内完成抗HIV抗体的非均相免疫反应和荧光检测，操作步骤如图 1.49

所示 . 该方法操作简便，检测快速，对HIV抗体的检测仅需 13 min ， 对抗兔IgG

抗体的检测仅需2 min，为临床的快速检验和现场诊断提供了一个具有实用价值

的技术平台 .

图 1.48

a 

1 ..... ..... t 

; .. .. : 
I PDMS reolical 
.一一…---←〕

p。Ivst\'rene substr:lI障

b 

I cm 

一Icm 

PDMS非均相免疫分析芯片结构示意图IE10].

(a) 抗原通过物理吸附固定在芯片的基片上形成一条抗原条带; (b) 六条平行的微通道与固

定的抗原条带相互垂直，进行非均相免疫分析.
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图 1.49 用于HIV-I诊断的试剂预封管，非均相免疫分析芯片IHOI-

KitamorÏ研究组[1 11)建立了一个基于微珠的自动化微流控ELISA系统，将装有

试样和试剂溶液的小管固定在一个自动旋转平台上，采用程序控制注射泵和多个

商品化微阀自动将试样及试剂顺序引入至玻璃芯片微通道内，系统的基本结构如

图 1.50。系统被应用于对过敏症患者血清中IgE的快速检测.首先将包被有过敏

原的聚苯乙烯微珠引入微芯片通道内的围堪处，将试样和试剂分别加入自动旋转

平台上不同的小管里，在注射泵的控制下，用注射器吸取一定体积的试样和试剂，

然后采用程序控制注射泵和多个微间，依次将试样溶液、清洗液、酶标记二抗溶

液、清洗液、底物液等顺序地引入芯片的微珠填充区，在微珠表面进行非均相免

疫反应和酶反应，最后进行光学检测. 检测完毕，清除微珠，更换新的微珠悬液

即可进行下一个试样的检测.增加微通道数目可以同步进行多个样品的平行分

析. 采用该系统对85个过敏症患者血清样品中的IgE水平进行了检测，检测结果

与经典方法具有良好的相关性， IgE的检测限达2 ng/mL. 但与传统方法相比，该

系统的耗样量( 5μL) 减少了 10 倍，分析时间( 12 min ) 缩短了 20倍，而且该

系统实现了全部ELISA分析操作的自动化.
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图1.50 自动化ELlSA分析系统HIll-

Yakovleva等 [112]在一个硅芯片的微通道内固定抗体，采用注射泵;蠕动泵和

一个六通阅顺序引入试样、酶底物、清洗液及更新试剂，建立了一个自动化非均

相竞争免疫分析系统. 该系统被用于一种除草剂A位azme的检测.先在芯片外将

样品(待测抗原)与酶标记抗原混合，通过六通阀将抗原混合液引入芯片微通道，

与通道壁固定的抗体发生竞争免疫反应 ， 通过注射泵引入清洗液，洗去未结合的

标记抗原，再通过六通阀引入酶底物，与结合的标记抗原进行酶催化反应，对产

物进行化学发光检测. 通过蠕动泵引入更新试剂对通道壁进行恢复处理，可以进

行下一个样品分析.该系统对Atrazine的检测限为0.80 nglL，分析时间仅10 min. 

Ju研究组[113]建立了基于磁珠的双抗体夹心ELISA-化学发光检测自动化免疫

分析系统，用于AFP的分析.系统采用磁珠为固相载体，采用六通闽切换和蠕动

泵驱动自动顺序引入一系列试样及试剂，利用红外加热和被动混合的方法对免疫

反应进行双重加速.系统的流动通道主要由一个三维的螺旋状玻璃管和两个盘状

螺旋的玻璃管组成.三维的螺旋状玻璃管用于免疫反应物的快速混合，两个盘状

螺旋的玻璃管分别用于免疫复合物的磁性分离和化学发光检测.免疫试剂和样品

的混合溶液被引入三维螺旋玻璃管内孵育，同时采用红外加热促进了免疫反应，

二者协同作用加速免疫反应，使免疫反应在90 s内完成. 磁珠表面的标记免疫复

合物在盘状螺旋管内通过磁场的作用，与溶液中的其它成分分离，并与引入的化

学发光底物溶液混合.生成的发光产物通过另一个盘状螺旋管时由光电倍增管收
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集化学发光信号进行检测.系统的操作步骤如图 1.51所示.该系统对AFP的检测

限为0.068μg/L，线性范围为0.2-90μg/L，试样消耗量为40μL， 试剂的消耗量为

40-100 此，分析时间仅为3 min. 

In)ecbon 01 
CLSB 

\昌二丛!~总

IncubatJon lfI 
hehcnl tube 

,.,--

工恒~~.
~ / 

MagnetJc capture 
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图1.51 基于磁珠的ELlSA及化学发光免疫分析系统[1 13)

Ab，抗体; PM，磁珠， W，废液; 1M，孵育混合物， Wb，清洗缓冲液; S8，底物溶液;

IP，红外线辐射石英管， MG，磁铁.

1.6 小结与本论文的立题思想

免疫分析以其极高的特异性和灵敏度在生物医学基础研究和临床检测、环境

监测、食品安全检验等诸多方面均发挥着十分重要的作用，但长期以来，传统免

疫分析方法费时、操作繁琐复杂、试剂及试样的高消耗等特点明显制约了其进一

步的应用和发展.

近十年来，随着微流控技术的长足发展，不断有研究将微流控技术与免疫分

析结合起来，以缩短分析时间，降低试样试剂消耗，简化操作过程.与传统免疫

分析系统相比，微流控免疫分析系统通过特有的微尺度效应和显著提高的比表面

积，使分析时间从数十小时缩短到数分钟或数十分钟，试剂及试样的消耗从数毫

升或数百微升减少到数微升甚至数纳升。通过对芯片上微通道网络中流体的操

控，使传统方法中主要依靠手工进行的繁琐操作亦得以简化或自动化. 微流控免

疫分析显著改善了传统免疫分析方法的弱点，进一步贴近了临床工作及环境和食
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品安全中的快速及微量检测的实际需要.

如前所述，微流控免疫分析主要分为微流控均相免疫分析和微流控非均相免

疫分析两大类 ， 其中因非均相免疫分析方法具有更高的灵敏度和特异性更为常

用.微流控非均相免疫分析方法与经典方法相似，具有两个主要特点 : 其一，是

必须具备相应的固相载体;其二，必须顺序引入一系列的抗原、抗体溶液及不同

的试剂完成所需的免疫反应、清洗、游离抗体与抗原-抗体复合物分离等一系列

操作。微流控非均相免疫分析的相关研究亦主要集中在这两个方面，尤以对各种

抗体固相载体的研究为重. 而对于顺序引入一系列试剂和试样的分析操作则大部

分系统仍然主要依靠手工操作，使得分析过程不够简便，试剂和试样的消耗仍较

大，亦明显影响了分析速度. 近年来，随着对微流控免疫分析方法认识的深入，

人们逐渐认识到在微流控系统中实现免疫分析操作自动化的重要性和必要性。

目前，在文献报道的微流控免疫分析系统中，实现分析操作自动化的方法

主要包括以下几类: 1.电渗驱动和切换， 2.芯片上集成微泵微阀， 3.离心力驱动

结合突破阀; 4.预封装管结合芯片; 5.顺序注射泵结合多位闽; 6.毛细作用驱动

结合免疫条带 . 这些方法通过相应的技术手段在芯片上不同程度地实现了一系列

自动化操作，摆脱了以往传统方法中主要依赖手工进行的费时费力的繁琐操作，

全部分析过程更加简便、快捷，同时亦进一步降低了试剂及试样的消耗. 但上述

研究的共同特点是系统中往往需要较复杂的设备或技术，如采用刻蚀、光刻及微

加工技术制作具有微通道网络的玻璃/高聚物芯片甚至复层芯片，或在芯片上制

备多个微阀并对微间阵列进行操控，或借助多触点高压电源进行电动切换等.使

得整个分析系统的搭建难度较大，或者对不同溶液的操控仍显得不够简便.

本论文的研究目标是采用相对简单的系统，自动地完成免疫分析所需的一系

列试样和试剂顺序引入操作，系统具有容易搭建，使用方便的特点.同时，保持

微流控分析系统分析速度快，试样及试剂消耗低的优势.
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2 基于毛细管和缺口管阵列的自动化微流控免疫分析系统

2.1 引言

免疫分析的基础是抗原与抗体之间的特异性识别和结合，由于其具有极高的

选择性和灵敏度，被广泛的应用于生物分子(尤其是蛋白质和多肤)的分析，在

临床诊断治疗、生化分析、食品安全、环境监测等诸多领域发挥着极为重要的作

用 [ 1.2]。非均相免疫分析方法由于具有更高的灵敏度和更适于蛋白质等大分子物

质的分析成为实际应用领域中占主导地位的免疫分析技术[3]. 但常规的非均相免

疫分析系统，通常采用手工法完成一系列步骤繁琐的操作，费时费力，试样和试

剂消耗量较大(数百微升) ，已难以满足实际应用中对快速检测、个体随检、低

消耗以及自动化便携式检测方法的日益增长的需求.

近十年来，随着微流控免疫分析研究的进一步深入，有关实现微流控非均相

免疫分析操作自动化的研究日益增多 ， 多种自动化的微流体操控技术被应用于微

流控免疫分析系统中，以实现操作的自动化. 目前，文献报道较多的技术包括电

渗驱动和切换技术[4-6]、集成化PDMS微泵微阀技术[7-9]、离心式芯片结合突破阀

技术[1， 10-11]、试剂预封管结合芯片技术[12]、以及注射泵和多位闽控制技术[lL14l.

上述研究通过相应的技术手段在微流控免疫分析芯片上实现了一系列试剂及试

样顺序引入操作的自动化，摆脱了以往传统系统中费时、费力、繁琐的手工操作，

全部操作过程更加简便快捷，进一步缩短了分析时间，降低了试剂及试样的消耗，

显著提高了系统的分析通量和分析性能.

但在上述自动化微流控免疫分析系统中 ， 不同程度上存在着一些局限性，如

系统结构复杂，系统的构建往往需要特殊的微加工设备及复杂微加工工艺或技术

等，在一定程度上影响了自动化微流控免疫分析技术在实际分析中的广泛普及.

在本章工作中，发展了一种基于毛细管和缺口管阵列的微流控非均相免疫分

析系统.系统将毛细管阵列与缺口管阵列匹配，实现非均相免疫分析中试样试剂

顺序引入操作的自动化.系统以重力作为液流驱动力，毛细管既作为取样探针，

同时又作为抗原和抗体进行免疫反应的通道和固相载体，不需要微加工芯片 以及

复杂的流体驱动系统.系统具有结构简单，容易搭建，操作简便、快捷，成本低

廉的特点 . 该系统被应用于人 IgG 的免疫分析中 ， 免疫反应时间缩短至 4 mìn , 

试样和试剂的消耗降至1.1μL. 采用毛细管阵列，可同时完成 9 个样品的同步平
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行测定.

2.2 实验部分

2.2.1 实验试剂

2 基于毛细管和缺口管阵列的 自动化微流控免疫分析系绞

本实验中使用的所有试剂均为分析纯，实验用水为 Millipore 系统( Millipore 

Co., Bedford, USA )制备的超纯去离子水.

采用 O.IM 的 NaOH 溶液和 O.lM 的 HCl 溶液对毛细管内壁进行清洗.

毛细管硅炕化试剂 :

( 1 ) 1 0% 的 3-氨基丙基三乙氧基硅炕( 3-aminopropyltriethoxysilane, 

3-APTES) 甲苯溶液:取 3-APTES 50 此，溶于 450 μL 的甲苯中，配制成 10%

的 3-AP四S 甲苯溶液.

(2) 2.5 %戊二醒溶液:取 25%的戊二醒溶液 100μL， 溶于 900 JlL 的磷

酸盐缓冲液( PBS , pH=7.0 ) 中，配制成 2.5 %戊二醒溶液.

免疫试剂:分别采用羊抗人 IgG 亲和纯化抗体( 2.3 mg/mL, Sigma-Al由ich ，

USA ) 和 FITC 标记的羊抗人 IgG 抗体( 3.9 mg/mL, Sigma-Aldrich, USA) 作为非

均相夹心免疫反应中的固定抗体和检测抗体，实验前分别以包被缓冲液和

pH=7.4 的磷酸盐缓冲液 ( PBS，吉诺生物医药技术有限公司，杭州)稀释至 200'

μg/mL 备用 . 包被缓冲液为 pH=9.6 的碳酸盐缓冲液.

采用纯化的人 IgG 冻干粉(纯度> 98%，北京博奥森生物技术有限公司)作

为样品，实验前以 pH=7.4 的 PBS 稀释成不同浓度标准溶液备用。实验前用小牛

血清白蛋白 ( BSA，北京博奥森生物技术有限公司)和 pH=7.4的 PBS 配制浓度

为 1%的 BSA 溶液作为封闭液.

2.2.2 仪器设备

直线滑台( KR2602A, THK， 东京，日本)

倒置荧光显微镜( ECLIPSE TE-2000-S, Nikon Corporation, Japan ) 

高灵敏 CCD 照相机(SPOT RT-SE6 Monochrome, Diagnostic lnstruments, 

Sterling Heights, USA) 

2.2.3 抗体固定化毛细管的制备

实验中 ， 采用两种毛细管，分别是聚耽亚胶涂层的熔融石英毛细管( 75-μm 

i.d吁 375-μm o.d.，河北永年瑞j丰色谱器件有限公司)和紫外透明涂层的熔融石英

毛细管( 75-μm i.d. 、 375-μmo.d.， 郑州英诺色谱实验技术有限公司).使用前需要
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对毛细管的内壁进行硅炕化处理以提高抗体的固定效率.

(一)毛细管内壁硅炕化

( 1 )清洗:将一段长 13 cm 的毛细管的一端浸入 O.IM NaOH 溶液，另一

端通过一段泵管与一个注射器相连，通过负压抽吸 O.lM NaOH 溶液清洗毛细管

内壁 30 min . 再用去离子水清洗 30 min; 然后以同样方法用 O.IM HCL 溶液清洗

毛细管 30 min. 去离子水清洗 30 min. 最后以 N2气吹干毛细管内壁.

(2) 硅炕化处理:采用注射器抽吸的方法立即将 10%的 3-APTES 甲苯溶液

充满刚刚清洗并吹干完毕的毛细管，将毛细管两端分别用小橡皮块塞封，常温下

放置过夜. 110.C加热 4 小时，然后以去离子水清洗 30 min. 

(二)偶联戊二瞪

采用注射器抽吸的方法将 2.5%的戊二醒溶液充满毛细管 1 小时，再以去离

子水清洗 30 min. 

(三)抗体的固定化

( 1 )使用前用包被缓冲液将羊抗人 IgG 抗体溶液的浓度稀释为 200μglmL.

将硅炕化处理完毕的毛细管的一端浸入抗体溶液，另一端通过一段泵管与一个注

射器相连，通过负压抽吸固定抗体溶液充满毛细管，用小橡皮块分别将毛细管两

端密封. 4.C保存过夜.

( 2 )毛细管内壁固定抗体后需要对内壁表面进行封闭处理，以减少蛋白质

的非特异性吸附. 将已经固定好抗体的毛细管从冰箱中取出，用 pH=7.4的 PBS

清洗毛细管内的抗体溶液 30 min. 再吸入 1%的 BSA 封闭液充满毛细管，用小橡

皮块分别将毛细管两端密封后放入冰箱内. 4.C保存过夜. 24 小时后，用 PBS 清

洗毛细管内的 BSA 封闭液 30 min ， 将清洗过的毛细管充满 PBS 缓冲液，两端密

封后放入 4.C冰箱内保存备用 .

2.2.4系统搭建

该自动化微流控非均相免疫分析系统的结构如图 2. 1 和图 2.2 所示. 系统由

毛细管阵列、缺口管阵列和直线滑台控制平移台组成。

用特种陶瓷石英毛细管切割刀( Polymicro Technologies, Phoenix, USA )切割

经过抗体固定化处理的毛细管，将毛细管截成 10 段，每段长 1.3 cm. 要求每段

毛细管两端的端面尽可能平整光洁，没有突出的毛刺或缺口。用透明胶带将毛细

管分别固定在玻璃载片上的凹槽内，保持 10 段毛细管的进口在同一条直线上.
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玻璃载片的大小为长 63 mm，宽 5 mm，厚度为 1 mmo 采用紫外光刻和湿法刻

蚀的方法在载片上加工 10 条等距的凹槽， 凹槽的宽度为 250μm、，深度为 100

μm，相邻凹槽之间的问距为 4.5 mmo 

缺口管阵列采用 384 孔板( Axygen, INC. USA )制作.在 384 孔板上截下 5x l0

管的阵列，在每一个小管的底部切割一个宽 1.5 mm，深 1 .5mm 的缺口，制成 5x lO

缺口管阵列.将缺口管阵列通过乐高积木和热熔胶水平地固定在直线滑台的移动

杆上， 由直线滑台按照预定程序带动缺口管阵列板的移动. 直线滑台控制平台的

运行程序由潘建章设计.
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图 2.2 自动化微流控免疫分析系统照片.

2.2.5 系统优化实验

在进行人 IgG 的免疫测定前，对该免疫分析系统的实验条件进行了优化。具

体条件包括: 人 IgG 与固定抗体之间反应的时间、荧光标记抗体与固定化人 IgG

反应的时间 、 清洗未结合荧光标记抗体和 IgG 抗原所需要的时间.

在有关清洗时问优化的实验中，采用倒置荧光显微镜对清洗过程中毛细管通

道内的荧光信号进行在线检测.毛细管水平放置于显微镜平台上，其出口端连接

一段 Tygon 泵管. 毛细管内液体的流速由毛细管入口端和泵管出口端之间的液位

差决定.通过该液位差，使毛细管内液体的流速刚好与实际免疫分析系统中垂直

放置的毛细管内液体的流速相等，即液体的流速为 1.1μLlmino 实验中，样品与

固定抗体和标记抗体的反应时间均为 5 mino 

2.2.6 免疫分析操作

本研究中以人 IgG 作为待测抗原，采用非均相夹心荧光免疫分析方法对其进

-63-



浙江大学博士学位论文 2 基于毛细管和缺口管阵列的自动化徽流控免疫分析系统

行测定.免疫分析原理如图 2.3.所示。

SI。忧ed-vial array 

Moving direction 

‘… .. 

Slot 

Capillary 

图 2.3 自动化微流控免疫分析系统分析原理图.

具体实验操作步骤如下:

( 1 )在缺口管阵列中第二排的第 1 至第 9 个缺口管内分别加入 20μL样品

溶液，第 10 管内加入 20μLPBS 作为阴性对照;

(2 ) 在缺口管阵列中第四排的 10 个缺口管内分别加入 20μL 浓度为 200

μglmL 的 FITC 标记抗 IgG 抗体溶液;

( 3 )在缺口管阵列中第一排、第三排和第五排中的 30 个缺口管内，分别加

入 20μL PBS (pH=7.4); 

( 4) 在废液池内加入去离子水;

( 5 )将 10 个毛细管内充满 PBS ( pH=7.4 )，并固定在刻有凹槽的玻璃载片

上，使各毛细管的进口端分别浸入其上方第一排缺口管内的 PBS 中约 1 mm，出

口端浸入废液池中的液面以下。缺口管内的液体在液位差作用下，由进口端被引

入毛细管，流经毛细管通道后，由出口端流入废液池;

(6 )打开直线滑台电源，在直线滑台预定程序的控制下， 缺口管阵列每隔

一定时间向前移动 4.5 mm，使各毛细管进口端浸入下一排缺口管的溶液内.顺

序向毛细管内引入 PBS、人 IgG 试样、 PBS、 FITC标记的抗人 IgG 抗体、 PBS ，
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完成免疫分析操作.

( 7 )将毛细管由玻璃载片上取下，两端用真空封泥密封，置于倒置荧光显

微镜下，采用 CCD摄像机对毛细管通道进行拍照 ;

( 8 )采用 Sicon lmage 和 Microso白 Office Excel 2003 对荧光照片进行分析和

数据处理.

2.2.7 安全注意事项

在进行毛细管的硅炕化处理时，因为硅炕化试剂的挥发性和腐蚀性较强， 要

佩戴双层手套，并在通风橱内进行. 在人 IgG 免疫分析测定的实验操作过程中需

要戴乳胶手套， 以免生物、血清制品对皮肤或人体造成不 良的刺激和影响.

2.3 结果与讨论

23.1 系统设计思想

常规的非均相免疫分析操作繁琐、费时，尤其是需要依靠大量的、重复性的

手工操作来完成反复的清洗步骤和多种试剂的更换.随着对快速检测需求的日益

增加，在保留传统免疫分析方法高灵敏度和高特异性优势的前提下，建立一种能

够快速 、 简便、 自动地对待测样品进行分析和检测的免疫分析方法具有十分重要

的意义.

近年来，基于微流控系统的自动化免疫分析技术研究取得快速发展，不断有

自动化的微流控非均相免疫分析系统被报道. 但相关系统在实现液体操控自 动化

的同时，亦存在一些不足之处.如大多数研究均以微流控芯片为平台，且芯片的

结构复杂 ， 系统的构建往往需要较复杂的微加工技术。 此外， 为了完成不同液体

的顺序引入的自动化操作，多数分析系统往往需要附加一些大型的或者较为复杂

的仪器设备， 如需要附加高压电源对液流进行电动切换和驱动;需要附加压力控

制系统对芯片上集成的气动微阀阵列进行控制;需要外加注射泵或其空泵驱动液

流等.以上因素增加了整个分析系统构建的难度、复杂性和成本，同时对不同液

体顺序引入的操控虽然避免了繁琐费时的手工操作，但仍显得不够简便. 基于上

述原因，本研究的目的旨在构建一个结构简单、容易搭建、液体操控便捷、分析

快速的自动化微流控免疫分析系统.

为实现上述目标，在分析系统的设计中采取了三个措施:

( 1 )采用取样探针.缺口管阵列技术实现非均相免疫分析过程中不同液体的

自动化顺序引入.该技术由本研究组提出，并成功地应用于微流控流动注射分析、
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顺序注射分析和毛细管电泳分析系统中，用于实现高通量的无阀试样引入(15付].

与多数自动化的微流控非均相免疫分析系统相比，该系统结构简单，无需采用微

阅或外置进样阅 ， 对不同液体的引入和更换操作简单、方便、快捷.

( 2 )采用毛细管作为取样探针，同时还作为抗原和抗体之间免疫反应的通

道.与微流控芯片相比，毛细管结构简单，价廉易得，可以一次性使用，避免了

复杂的芯片微加工过程.此外，毛细管本身可直接作为取样探针使用，亦避免芯

片上取样探针的加工.采用多个毛细管构成的毛细管阵列，与缺口管阵列匹配，

可实现多样品的平行同步测定.

( 3 )毛细管内液流的驱动采用重力驱动方式，采用简单地将毛细管竖立的

方法，利用其进、出口间的液位差驱动液流流动.其液流驱动系统极为简单，无

需额外配备高压电源或外加注射泵或其它压力驱动装置.简洁的设计显著降低了

系统构建的难度和成本.

2.3.2 毛细管的选择

实验初期曾采用带有聚耽亚胶涂层的石英毛细管，由于荧光不能透过该毛细

管的外保护层 ， 在检测前，需要用刀片刮去该保护层 . 操作中容易发生毛细管的

断裂现象，尤其在进行多个样品同步自动分析时，失去外保护层的 10 个毛细管

需要顺序滑过 50个缺口管 ， 更易出现毛细管的断裂现象而导致实验失败.

后期改为采用具有紫外透明涂层的石英毛细管，该毛细管内壁的清洗和处理

方法与聚耽亚胶涂层毛细管完全相同.但由于其透明涂层可以透过荧光，在实验

的全过程中无需去除该涂层，毛细管始终保持良好的弹性和韧性，避免了实验过

程中毛细管的破损现象，保证了实验的顺利进行.且在免疫分析完毕后，可以直

接将该毛细管置于荧光显微镜下进行观察和荧光检测.

此外，在实验初期还曾对比了内壁硅炕化和未进行硅炕化的毛细管的分析性

能.实验采用硅炕化试剂及戊二醒对毛细管内壁进行硅炕化处理(操作步骤见

2.2.3 ).并在相同实验条件下，分别采用硅炕化和未硅炕化毛细管对同一人 IgG

样品进行非均相夹心免疫分析.实验结果如图 2.4所示 .
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(a) (b) 

图 2.4 采用硅烧化和未硅烧化的毛细管进行免疫分析的结果.

(a) 未硅炕化的毛细管; (b)硅炕化的毛细管 .

从图 2.4 可以看出，在相同的实验条件下，硅炕化毛细管的荧光强度明显强

于未硅炕化的毛细管，是后者的 5.6 倍.这一结果与相关文献报道[1叼的结论相一

致，即对微通道内表面进行硅炕化处理，可以提高抗体在固相载体表面的固定效

率，使其对样品溶液中的待测抗原的捕获和浓集的能力增强，进而使溶液中更多

的荧光标记抗体与待测抗原结合，连接在毛细管内壁上，从而提高系统的检测灵

敏度.因此，在后续实验中均采用硅炕化的毛细管进行相关的免疫分析.

2.3.3 荧光显微镜荧光检测条件的考察

2.3.3.1 荧光显微镜的检测稳定性

本系统采用倒置荧光显微镜作为荧光检测器. 在检测过程中，随着时间的推

移，显微镜的荧光光源强度可能会发生一定的变化.同时由于实验中同一批待检

测毛细管荧光的检测并非同步进行，不同的检测时间，可能会影响最后的实验结

果.因此在进行正式样品分析前，考察了荧光显微镜在荧光检测过程中的稳定性。

采用 10-6 mollL的荧光素纳溶液为样品，将其充满一段长 1 .3 cm 的实验用毛细管，

毛细管两端用真空封泥密封。将该毛细管水平固定在显微镜的载物台上，在拍照

的全过程中保持其位置不变. 采用 CCD 照相机对该毛细管内的同一检测区连续

拍照 18 次，结果如图 2.5 所示. 相邻两张照片的拍摄时间相差 50 s，全部拍照

时间约 1 5 min. 对 18 个荧光照片进行数据处理得到结果如图 2.6 所示.

图 2.5 荧光显微镜的检测稳定性考察实验中拍摄的毛细管荧光照片 .
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图 2.6 不同检测时间毛细管内荧光检测结果.

如图 2.5 和图 2.6 所示，不同的照片拍摄时间，毛细管内的荧光强度无显著

变化。在 15 min 内 ， 1 8 次检测中毛细管荧光强度峰值的相对标准偏差 ( RSD)

为 2.7%. 而在实际检测操作中，每一毛细管内荧光强度的检测可在 1 min 内完

成. 根据上述实验结果，可以认为 10 min 内倒置荧光显微镜和 CCD 照相机系统

的工作性能基本稳定， 不会对检测结果产生显著的不良影响.

2.3.3.2 结合荧光抗体的毛细管荧光检测稳定性考察

考虑到结合了荧光抗体的毛细管在荧光检测过程中，有可能随着激发光照射

时间的延长，发生荧光染料漂白或荧光强度逐渐减弱的现象，为此考察了结合荧

光抗体的毛细管在较长时间荧光检测过程中其信号的稳定性.实验中，采用免疫

分析用毛细管以及 50μglmL 的人 IgG样品，完全按照本系统的标准步骤(详见

2.2.6 ) 完成免疫分析操作。将完成免疫反应后的毛细管固定在倒置荧光显微镜的

载物台上，并在整个检测过程中，保持该毛细管的位置始终固定不变. 在检测过

程中，使激发光连续照射毛细管检测区 10 min. 在此期间，每隔 50 5 对该毛细

管的同一检测区拍摄一次荧光照片，连拍 11 次. 拍照时，显微镜采用 x4 倍物镜，

CCD 照相机曝光时间为 10 5. 实验结果如图 2.7 及图 2.8 所示.
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图 2.7 结合荧光抗体的毛细管荧光检测稳定性考察实验中拍摄的毛细管荧光照片.
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不同检测时间毛细管内荧光检测结果.

(A) 两侧峰值取值; (8) 中央凹值取值.

图 2.9
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从图 2.9 可以看出，在激发光连续照射的 10min 时间范围内，毛细管内的荧

光信号强度无明显变化，未观察到荧光漂白和强度减弱现象.按荧光强度曲线的

两侧峰值和中凹值取值，在不同检测时间荧光信号的 RSD分别为 3.0%和 1 .5% ，

n=l l. 同时，上述实验结果也表明，至少在 10 min 的检测时间范围内，毛细管

在检测顺序上的差异不会对检测结果产生明显的影响.而实际分析时每一个样品

毛细管的检测时间小于 1 min , 10 个毛细管的检测可在 10 min 内完成.

2.3.3.3 毛细管放置位置的影响

在实验中，曾观察到在显微镜成像视场内，激发光源的照射强度存在一定程

度的不均一性，而这种不均一性有可能会对毛细管的荧光检测结果造成一定的影

响，为此实验考察了在显微镜视场内毛细管放置位置变化对其荧光信号的影响。

实验中测量得到，采用 x4倍物镜时的显微镜成像视场尺度为 1.6 (高) x 2.2 

(宽) mm，将此区域等分为 9 个分视场，分别是 Fl (左上区)、 F2 (中上区)、

F3 (右上区)、 F4 ( 左中区)、 F5 (中心区)、 F6 (右中区)、 F7 (左下区 )、 F8 (中

下区)和 F9 (右下区).采用免疫分析用毛细管以及 50μg/mL 的人 IgG 样品，

完全按照本系统的标准步骤(详见 2.2.6 )完成免疫分析操作. 将完成免疫反应

后的毛细管固定在倒置荧光显微镜的载物台上，调整毛细管的位置使其检测区从

分视场 Fl 依次移至 F9 进行拍照，实验结果如图 2.1 0 所示.
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图 2.10 同一毛细管在不同分视场 ( FI-F9) 的荧光强度分布。
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从图 2.10 可以看出，同一毛细管在不同的分视场内检测得到的荧光强度有

较明显差异，在 9 个视场内的荧光强度的 RSD 为 10% (两侧峰值取值)，而其中

分视场问荧光强度的最大差异( Fl 与 F9 之间)超过 30%. 因而，在荧光检测中，

应将毛细管的检测区域固定于同一个分视场内，不宜在检测过程中变换不同的分

视场，否则将产生较大的实验误差.在本工作中，固定采用自中心区作为毛细

管检测的分视场.实验考察了毛细管在该区域发生位置变动时对荧光检测信号的

影响，结果显示，当毛细管位置在士0.1 5 mm 范围内变动时， 11 次荧光检测结果

的 RSD 为 2.0% (两侧峰值取值)，其位置变动对荧光检测无明显影响.

2.3.3.4毛细管内荧光强度的取值方法

在本工作中，典型的毛细管的荧光强度曲线如图 2. 11 (b) 及图 2.12 ( b ) 所

示，毛细管内荧光强度的取值方法有两种，一种方法是将其曲线两侧信号峰的两

个尖端峰值的平均值作为荧光强度值，该部分信号是由结合于毛细管通道内侧壁

表面的荧光标记抗体产生的;另一种方法是将荧光曲线中间低凹部水平区域值作

为荧光强度值，这部分荧光信号主要由结合于毛细管通道中央内壁表面的荧光标

记抗体产生的.从荧光强度曲线中可以看出，两侧峰值明显高于中央凹值，因此

采用两侧峰值取值法可以获得较高的检测灵敏度。但从 2.3.3.2 的结果看，当采

用 x4倍物镜拍照时，采用两侧峰值取值法的结果重现性差于中央凹值法.为此，

实验还进一步考察了在倒置荧光显微镜下，采用不同的放大倍数的物镜进行检测

对毛细管荧光强度检测结果的可靠性和灵敏度的影响 。

图 2.11 和图 2. 12 分别为同一毛细管在x4 倍和xl0 倍两种物镜拍摄得到的结

果.由于采用x20 倍物镜拍照时毛细管( 75-μm i.d., 375-μm o.d.，) 的影像模糊不

清，故未做进一步试验.

由图可见，当毛细管内 IgG 浓度相同时，采用 x l 0 倍物镜检测得到的荧光强

度明显高于x4 倍物镜的检测结果，前者的曝光时间为 5 s，后者的曝光时间是 10

L 由图 2. ] 1 和 2. 12 的( b )和( c )部分可以看出，采用叫倍物镜检测的荧光

强度曲线的峰值两侧分布约 13 个像素点，而在x l 0 倍物镜下却分布有 40 个像素

点.进一步观察峰值部位的像素分布特点发现， x4 倍物镜下荧光强度曲线的峰

值尖端部位仅分布有一个像素点，而xl0 倍物镜下的尖端峰值部位分布有 3-5 个

像素点.因而，采用 x4 倍物镜检测时，毛细管荧光强度曲线的尖端峰值波动较

大，相应检测结果的重现性较差(与 2.3.3 .2 的结果一致).而采用 x lO 倍物镜检
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测时，由于尖端峰值取决于多个像素点所对应的多个数值的总体分布特征，因而

其尖端峰值的随机波动较小，应获得更好的检测重现性.
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使用x4倍物镜拍摄得到毛细管荧光照片及荧光强度曲线.

(a) 毛细管荧光照片; (b) 荧光强度曲线; (c) 荧光强度曲线上峰值区域的像素点分布.

图 2. 11
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使用叫0倍物镜拍摄得到毛细管荧光照片及荧光强度曲线.

(a) 毛细管荧光照片; (b) 荧光强度曲线; (c) 荧光强度曲线上峰值区域的像素点分布.

图 2. 1 2

实验中，进一步考察了在采用 x l0 倍物镜拍照的条件下不同取值方法的性

能。结果如图 2.1 3 所示. 采用两侧峰值法取值结果的 RSD 为 1.7% (n=5 )，中央

二者均好于采用 x4 倍物镜拍照的结果.同

时，采用两侧峰值法取值得到的信号高度通常是中央凹值法的 2.5 倍.
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图 2. 1 3 采用叫0 倍物镜连续拍摄的毛细管荧光照片及其荧光强度曲线.

综上，采用倒置荧光显微镜对毛细管进行荧光检测时，如对检测灵敏度有更

高要求时，可采用 xl0 倍物镜进行检测，采用两侧峰值取值法提取荧光强度数据。

2.3.4 免疫分析系统操作条件优化

2.3.4.1IgG 与固定化抗体反应时间

在常规非均相免疫分析中，抗原与抗体之间进行特异性结合的孵育反应时间

很长，在 370C 下需要 30-60 min; 在大多数微流控芯片非均相免疫分析系统中 ，

抗原与固定化抗体之间的反应时间通常大于 10 min，抗原和抗体反应时间长是导

致系统整个分析时间延长的关键因素.因此，实验对抗原与毛细管内固定化抗体

之间反应时间的变化对系统性能的影响进行了考察.

实验中，通过改变毛细管在人 IgG 样品缺口管内停留的时间来改变反应时

间.采用浓度为 50μglmL 的 IgG 试样，同时设定阴性对照管 ( PBS)和 10毛mollL

荧光素溶液对照管 . 毛细管在人 IgG 样品缺口管内停留的时间分别设定为 15 s、

30 s、 1 min、 2.5 min、 5 min、 10 min、 20min 和 30 min. 毛细管在 PBS 和荧光

标记抗体溶液缺口管中的停留时间均为 5 min，即两次清洗时间和 IgG 与荧光标

记抗体之间的反应时间均定为 5 min. 
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实验结果见图 2.14 . 随着毛细管在试样溶液缺口管内停留时间的增加，即随

着待测抗原与毛细管内的固定抗体之间反应时间的延长，毛细管内的荧光信号强

度逐渐增强.在 1 min 反应时间范围内，毛细管内的荧光强度随时间迅速增强，

二者几乎呈线性关系;而随着反应时间从 1 min 进一步增加至 20 min，毛细管内

的荧光信号强度的增强趋于缓慢，尤其当反应时间从 20 min 增加至 30min 时，

毛细管的荧光强度基本保持不变。
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图 2.14 IgG 与抗体的反应时间与毛细管荧光强度之间的关系.

上述实验结果表明，与常规非均相免疫分析方法相比，在采用基于毛细管­

缺口管试样引入系统的微流控非均相夹心免疫分析系统中，抗原 IgG 与毛细管内

的固定抗体之间所需的反应时间明显缩短.这可能与抗原分子在微米尺度毛细管

通道内的传质速度加快、抗原溶液的连续流动使抗原得以持续地更新等因素有

关，两方面因素皆有利于提高抗原与抗体的反应效率.

上述实验结果还表明，反应时间为 lmin 时毛细管的荧光信号强度是反应时

间为 30 min 时的 2/3 ( 66.7%)，而时间仅为其 1/30. 综合考虑检测灵敏度和分析

速度的因素，本文选择待测抗原 IgG 与固定抗体之间的反应时间为 1 min ， 即毛

细管在 IgG 缺口管内的停留时间为 1 min. 

2.3.4.2 荧光标记的羊抗人 IgG 抗体反应时间的优化

通过改变毛细管在 FITC标记的羊抗人 IgG 抗体缺口管内停留的时间来优化

人 IgG 与荧光标记的羊抗人 IgG 抗体之间反应的时间。实验操作步骤与 IgG 的

反应时间优化实验类似. 采用浓度为 50 问ImL 的 IgG 试样，同时设定阴性对照

管 (PBS) 和 10-6 mollL荧光素溶液对照管.毛细管在 FITC 标记的羊抗人 IgG
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抗体缺口管内停留的时间分别设定为 15 s 、 30 s、 1 min、 2.5 min、 5 min、 1 0 min 、

20min 和 30 mino 毛细管在 PBS 和人 IgG 溶液缺口管中的停留时间均为 5 min, 

即两次清洗时间以及 IgG 与固定抗体的反应时间均定为 5 min. 

实验结果(图 2. 1 5 )表明，毛细管内的荧光强度随着反应时间增加而增强.

在 lmin 之内，荧光强度随反应时间快速增加.而在 2.5 min 至 30min 范围内，

毛细管内的荧光强度增长渐缓.当反应时间为 1 min 时，毛细管的荧光强度约为

30 min 时的 62%，而两个反应时间相差近 30 倍.综合考虑分析速度和检测灵敏

度两方面因素，选择荧光标记抗体与毛细管壁结合抗原的反应时间为 1 min，即

毛细管探针在 FITC 标记的抗体溶液缺口管内的停留时间为 1 min. 
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图 2.15 荧光标记抗体与抗原的反应时间与毛细管荧光强度之间的关系 .

2.3.4.3 清洗时间的优化

清洗操作在常规非均相免疫分析过程中虽不是反应步骤，但却是最具技术性

的操作步骤，也是决定实验成败的一个关键步骤I3]. 清洗的目的是除去反应液中

与反应无关的成分和没有与固相抗体或抗原结合的游离抗原或游离抗体，以及在

反应过程中吸附于固相载体表面的非特异性干扰物质. 清洗如不彻底，将会干扰

分析结果，特别是最后一次清洗，如有荧光标记物质或酶结合物的非特异性吸附

及残留，将使响应信号升高[320]，有可能产生假阳性结果.因此，清洗是常规非

均相免疫分析测定过程中极为重要的关键性操作，但同时也是最繁琐 、 最费人工

的一步操作.每一步清洗操作通常需要重复进行 3-4 次，有时甚至需要反复清洗

5-6 次. 而采用 96 孔板进行的常规免疫分析中，每一次清洗操作所需时间为 3-5
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mm. 微流控非均相免疫分析方法中的清洗操作过程与常规方法相比更为方便和

快捷，尤其在自动化的微流控免疫分析系统中，清洗操作实现了程序自动控制，

清洗时阐亦明显缩短.但在大多数的微流控非均相免疫分析系统中，每一步的清

洗时间多为数 mm 至十几 mm， 最后一步清洗时间大多超过 3 min. 为了了解在

本系统内免疫分析过程中清洗时间的影响，实验对荧光标记抗体与待测抗原反应

后的清洗过程进行了考察.

采用倒置荧光显微镜对清洗过程中毛细管通道内的荧光强度变化进行在线

监测. 实验结果如图 2.1 6.
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图 2.16 毛细管清洗时间与其荧光强度之间.的关系.

从图 2.16 可见，在 1 min 内、毛细管内溶液的荧光强度显著降低. 清洗时间

在 1 min 至 22 min 的范围内，毛细管内荧光强度无显著变化。因此，可以认为在

清洗时间为 22 min 时毛细管的荧光强度为其内壁结合的荧光标记抗体所产生的

荧光信号，此时，毛细管通道内溶液中的游离荧光抗体分子已被清洗出毛细管通

道. 以该荧光强度为基值计算，则当清洗时间仅为 7s 时，毛细管内溶液的荧光

信号强度下降了 82.3%;当清洗时间至 lmin 时，荧光信号的下降值已达 98.3% ，

说明此时在毛细管通道内，绝大多数游离的标记抗体已被清洗出毛细管.上述结

果表明，在毛细管微通道系统内采用连续流动的缓冲液进行清洗的方法，所需的

清洗时间显著缩短，将常规非均相免疫分析系统中的清洗时间从 10-30 min 缩短

至 1 min 即可获得满意的清洗效果.清洗时间的缩短显著缩短了总的分析时间，

对提高系统的分析速度具有重要作用.本系统能够快速完成清洗操作的原因可能

主要来源于以下两个方面.一方面，与常规非均相免疫分析系统通常在微孔板上
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操作不同，毛细管的微通道内物质传质速度明显加快，清洗液与被清洗对象在短

时间内即可实现快速接触和混合;另一方面与常规非均相免疫分析方法中通常采

用的静止清洗的方式不同，在本系统中清洗液始终处于连续流动状态保证了清洗

液的不断更新，并且可以对毛细管内壁起到一定的冲刷作用.

根据上述实验结果， 综合考虑清洗效果和清洗时间两方面因素，实验选择抗

原与荧光标记抗体反应后的清洗时间为 1 min. 困在本系统中，人 IgG 抗原与固

定于毛细管内壁表面的抗体反应后的清洗操作与上述操作类似，因此选择人 IgG

抗原与固定化抗体反应后的清洗时间同样为 1 min. 

2.3.5 系统分析性能

IgG 是血清中最多的免疫球蛋白( Ig )，占血清中总 Ig 的 75%，是血清中主

要的抗体成分，在机体的免疫防御中具有重要作用，大多数抗细菌、抗病毒、抗

毒素抗体均为 IgG 类 . IgG 的升高可见于各种感染性疾病、血液系统疾病及多种

自身免疫性疾病， IgG 降低可见于各类先天性免疫缺陷病、获得性免疫缺陷病以

及长期使用免疫抑制剂的病人I21]. 在临床工作中经常需要检测血清的 IgG 水平

以帮助疾病的诊断、治疗和病情的监控.

我们以人 IgG 作为待测抗原，以毛细管内壁作为抗体的固相载体，在其表面

固定羊抗人 IgG 抗体作为捕获抗体，以 FITC 标记的羊抗人 IgG 抗体作为检测抗

体，采用双抗体夹心非均相免疫分析方法，对基于毛细管·缺口管阵列的自动化

微流控免疫分析系统的分析性能进行了考察.

根据前面的优化实验结果，确定系统的工作条件包括:实验用毛细管采用内

径为 75 μm 的带有紫外透明涂层的石英毛细管，其内壁经过内壁硅烧化和抗体包

被处理;毛细管内液体引入顺序为人 IgG 、 PBS、 FITC 标记的抗人 IgG 抗体

和 PBS ， 每种液体的引入时间均为 1 min; 倒置荧光显微镜采用 x l0 倍物镜拍照;

CCD 照相机曝光时间为 5-10 s; 荧光强度曲线取值方法采用两侧峰值法.

首先考察了系统工作的重现性，选择 IgG 试样溶液的浓度为 50 μg/mL，采

用 9 根毛细管对同一试样进行测定.重现性实验结果见图 2. 1 7. 毛细管的荧光强

度的 RSD 为 1.8% (n=9)，说明系统具有良好的重现性.
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重现性实验中 9 根毛细管的荧光照片、荧光强度曲线及提取的荧光信号值.图 2. 1 7

在 0-1000μglmL IgG 浓度范围内，考察了毛细管荧光信号强度与 IgG 浓度

以说明系统应用于 IgG 定量分析的可行性。结果如图 2.1 8 和
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图 2. 1 8 不同浓度 IgG 的毛细管荧光照片.

从左至右，从上到下， IgG 浓度依次为 0、 10 、 25 、 50、 100、 250、 500、 750 和 1000μglmL.
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图 2. 19 不同恒G 浓度的毛细管荧光强度曲线.
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图 2.20 IgG 浓度与毛细管荧光强度之间的关系 .
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如图 2却 所示，在 0-250 μg/mL 浓度范围内，随着 IgG 浓度的升高，毛细

管的荧光信号强度呈逐渐增加趋势. 当 IgG 浓度大于 250 μg/mL 时 ， 毛细管的荧

光强度已无明显变化.实验中采用 CCD 照相机所拍摄的荧光照片，其像素的灰

度只有 256 级，所以在实验结果中 IgG 浓度与荧光强度直接成线性关系的范围较

窄 . 仅在 0-25μg!mL 之间呈现一定的线性，其线性回归方程为 : I=2.03C+0.80 , 

r2=0.9979 . 据此方程及空白信号噪声的标准差，可推算系统对 IgG 的检出限为

1.0μg!mL ( 3σ )。当将 IgG 浓度取对数时，标准曲线的线性范围可扩展至 10-250

μglmL 范围内(见图 2.2 1 ).人血清的实际样品中 ， IgG 浓度的正常范围是 7.6-1 6.6

mg/mL，因此将血清样品做适当的稀释后即可采用本方法进行检测，其检测灵敏

度完全可以满足临床应用的需要.

140 

120 

去。

。

05 15 2 25 3 

l og ( 均G concentra\Jon ) 

图 2.2 11gG 测定标准曲线.

在分析过程中，系统在 4 min 内自动地完成了 9 个样品的免疫反应操作。如

包括荧光检测时间，全部 9 个试样的分析检测可在 10 min 内完成.系统中毛细

管内液体的流量为 1.1μL/min，即每次测定试样及试剂的消耗仅为 1. 1μL.实验

中还考察了毛细管由一个缺口管移至下一个缺口管过程中所产生的携出效应. 采

用拍照的方法，测算出毛细管在移动过程中所产生的携出为 1.2 nL.对于装液量

为 20 μL 的缺口管而言，这一携出所产生的交叉污染不到 111 0000，可以忽略.

此外，系统使用的毛细管长度仅为 1.3 cm，且价格低廉，可以一次性使用，以避

免不同生物样品之间的交叉污染.

2.4 结论

本文采用基于毛细管取样探针和缺口管阵列的自动试样引入技术建立了微

流控非均相夹心免夜分析系统，成功地实现了一系列不同试剂/试样的顺序引入，

~8 1 -
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并应用于人 IgG 的免疫分析.实验结果表明，与传统免疫分析方法相比，该系统

操作极为便捷，实现了一系列不同试样/试剂引入和更换过程的自动化，非均相

免疫分析所需要的多步免疫孵育反应和清洗操作均自动完成，避免了常规方法中

繁琐、费时的手工操作.免疫反应时间显著缩短，从几小时缩短到 4 min. 试样/

试剂的消耗明显减少， 从数百μL 降低到约 1μLo 与其它多数自动化的微流控免

疫分析系统相比，该系统结构简单，易于搭建，不需要复杂的微加工设备，无需

加工微泵和微间，亦无需附加高压电源 、 压力控制器、 注射泵或真空泵等流体驱

动装置.该系统采用毛细管阵列，在免疫反应时间不变的条件下，可方便地实现

多试样的平行同步分析，具有在短时间内同时检测大批量样品的潜力。

综上，本文研制的自动化微流控免疫分析系统具有结构简单、液体操控自动

化、试样/试剂消耗低、易于实现阵列化的特点，为临床检验分析的自动化及高

通量化提供了一种新途径.
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3 基于缺口管阵列和微蠕动泵的 PDMS 芯片微流控非均相免疫

分析系统

3.1 引言

聚二甲基硅氧炕 ( PDMS ) 芯片是一种加工较为方便的高聚物芯片，迄今为

止，在PDMS芯片上进行微流控非均相免疫分析已有较多报道 . Whitesides课题

组川在PDMS芯片的通道壁通过物理吸附羊抗人血红蛋白抗体，完成了人血红蛋

白的ELISA测定. Delamarche课题组等[2-7)采用PDMS基片与刻蚀有多条微通道的

硅芯片一起组成微马赛克非均相免疫分析 ( Micromosaic immunoassay )芯片，可

以进行多样品、多指标的多元免疫分析. Kurita等 [8]在PDMS/玻璃微芯片上的反

应通道表面固定抗原，捕获免疫反应后溶液中过量的游高酶标抗体，实现了对心

力衰竭标志物 - BNP的痕量分析. Henares等[9J将固定有不同抗IgG抗体(人、羊、

鸡)的毛细管嵌入PDMS芯片内，建立 了 一个多指标的ELISA芯片 . Yu等 [lOJ在

PDMS基片上设计加工了多组微通道单元，对人血清样品中的IL-5 ， HBsAg和IgG

进行 了 同步免疫分析. K盯taJov等 [1 11在PDMS芯片上建立了一个包含100个微反应

器的高通量多指标非均相免疫分析系统，可以对10个样品中的4种抗原进行同步

分析.

相对于毛细管来说，芯片系统更易于进行同一样品的多指标分析，在多元分

析方面与毛细管系统相比具有一定的优势，故在第二章工作的基础上，本章亦尝

试将缺口管试样引入系统与PDMS芯片结合， 初步建立了基于PDMS芯片的人IgG

非均相免疫分析系统.

PDMS芯片虽然具有加工简单、设计灵活 、 透光性好等优点，但由于其表面

具有较强的疏水性，使得试样及试剂水溶液的引入较为困难.通常需要对PDMS

芯片的通道表面进行表面修饰或采用压力驱动、电驱动等方法驱动液流。 Sui等[12J

采用硅炕化试剂对PDMS芯片的通道内壁进行硅炕化处理，完成了抗前列腺癌生

物标志物 ( PSCA ) 抗体的非均相间接免疫分析. Whitesides研究组[13]在PDMS/

玻璃芯片的通道上加工TWIST阅控制通道内液体的流向，采用负压驱动液流，建

立了人IgA和IgG的非均相免疫分析芯片系统. Linder等[14]在PDMS芯片上采用负

压驱动液流，将所需试剂自动地引入微通道，自动完成免疫分析中一系列液体的

顺序引入，对抗兔IgG抗体及人血清中抗HIV- l抗体进行了检测. Li研究组等(15-16J
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在PDMS芯片上采用电渗驱动和切换技术分别对人血清中IgG和幽门螺旋杆菌进

行了非均相免疫分析. Kartalov等[11 )在PDMS芯片上通过压力的变化控制微阀的

开关来操纵试样及试剂，在微流控芯片上完成了非均相酶免疫分析及荧光检测操

作. Zare研究组(1η在一个复层PDMS/玻璃芯片上集成PDMS微阀阵列，通过具有

16个输出通道的压力控制器对液流进行控制和驱动，实现了免疫反应中试样、试

剂顺序引入的自动化，免疫反应和定量检测可在 10 min内完成.上述采用表面修

饰、压力驱动或电驱动等方法驱动和操纵液流，通常需附加一些额外的设备，系

统的构建较为复杂，操作亦不够简便。

本工作旨在建立一个系统结构简单、容易构建、操作方便的PDMS微流控芯

片免疫分析系统.以缺口管阵列完成试样和多个试剂的顺序引入.研究中，我们

还发展了一种基于齿轮微蠕动泵系统用于PDMS芯片内的液流驱动，该蠕动泵具

有结构简单、体积小、容易搭建和使用、成本低的优点，其流量范围在0.21-4.4

μLlmin. 采用上述系统，在多通道扇形PDMS芯片上初步完成了对人IgG的非均

相免疫分析，免疫反应时间可以缩短至4min，试样及试剂消耗减少至约0.4 μL.

3.2 实验部分

3.2.1 试剂

本实验中使用的所有试剂纯度均为分析纯，实验用水为 MiHipore 系统

( Millipore Co., Bedford, USA )制备的超纯去离子水.

采用 盯肘~F 刻蚀液 ( HF肘~川剧03 的物质的量浓度比为 1 :0.5 :0.75) 对

玻璃片进行湿法刻蚀制作阳模。

采用 pH 7.4的 PBS 溶液(吉诺生物医药技术有限公司，杭州)作为清洗液

对 PDMS 基片及 PDMS 通道进行清洗。

免疫试剂 : 实验前配制碳酸盐缓冲液作为抗体包被缓冲液( Na2C03 0.0015 g, 

N址fC03 0.0029 g，以去离子水稀释至 1 mL，调 pH 至 9.6 ). 实验前用 pH 7.4的

PBS 配制 1%的小牛血清白蛋白溶液 (1% BSA ) 作为封闭液. 分别采用羊抗人

IgG 亲和纯化抗体( 2.3 mglmL, Sigma-Al创ch ， USA) 和 FITC 标记的羊抗人 IgG

抗体( 3.9 mglmL, Sigma-Aldrich, USA) 作为非均相夹心免疫反应中的固定抗体

和检测抗体，在实验前分别以包被缓冲液和 pH 7.4 的 PBS 溶液稀释至 200 问/mL

备用.采用纯化的人 IgG 冻干粉(纯度> 98%，北京博奥森生物技术有限公司)，

实验前以 pH 7.4的 PBS 溶液稀释成不同浓度的 IgG 样品溶液备用 .
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3.2.2 材料

掩膜:在计算机土使用CoreDRAW12软件设计绘制芯片阳膜的图形，用高分

辨率激光照排机在照相底片上制得光刻用掩膜.

SG2506型匀胶络板 ( 63.5x63 .5 mm2，络型LRC，络层厚度145 run，光胶类别

S-1805，光胶厚度570nm，长沙韶光络板有限公司，长沙)。

PDMS有机预聚物Sylgard 184和固化剂( Dow Coming Co., Midland, USA. ) • 
缺口管;采用 O.2 mL 的平口 PCR 管( Axygen， 的C. USA ) 为制作材料，从

距 PCR管底部 2 mm 处切掉管底部制成.

3.2.3 仪器设备

微型减速电机( 13GA-050，华信精机，深圳)

蠕动泵电源( 彤 目科技有限公司 ， 杭州)

倒置荧光显微镜 (ECLIPSE TE-2000-S, Nikon Co斗 Japan ) 

CCD 照相机 (SPOT RT-SE6 Monochrome, Diagnostic Instruments罗 Sterling

Heights, USA) 

光刻机( JKG-2A，上海光学机械公司 ， 上海)

3.2.4 PDMS 芯片的加工

玻璃阳膜的加工: 采用光刻和湿法刻蚀的方法加工PDMS芯片的玻璃阳膜.

预先用CoreDRAW 12软件绘制芯片玻璃阳膜的掩膜图( 63.5x63.5 mm勺，抗体

包被芯片为单一直通道芯片，免疫分析芯片为6通道扇形芯片，其构型如图3. 1所

刁， • 
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图3. 1 6通道PDMS芯片的掩膜设计图.

通道宽{50μm; 通道问隅 200 μm，扇形展开部分通道长Icm，相邻通道间隔角250，

平行部分通道长2.cm.

用紫外光刻机将掩膜土的通道图形转移到涂覆有光胶的锋板基片上，曝光时

间为45 s. 光刻后，将络板放入显影液( 0.5%的NaOH溶液)中2.5 min，洗除通

道部分曝光过的光肢，用水冲洗，吹干.将锋板置于烘箱内， llOoC 加热1 5 min , 

将锋板在去锋液中轻轻摇晃 、 浸泡 1 min，进一步去除通道图形部分裸露的铭层，

得到透明的通道图形， 清洗，吹干.将基片背面和裸露的玻璃边缘贴上透明胶带

加以保护，放入HF肘H.F刻蚀液中，置于400C的恒温摇床上进行化学刻蚀，刻蚀

速度约为 1.3μmlmin，刻蚀时间为40 min. 用水将基片冲洗干净，揭去透明胶带，

用丙嗣将覆盖在络板上剩余的光胶擦掉，将基片浸入去锋液中完全去络，得到透

明的基片一一玻璃阳膜.

PDMS芯片的制作:用洗洁精将玻璃阳膜搓洗干净，去离子水冲洗，吹干。

将PDMS预聚物和固化剂按照 10: 1 的比例充分混合、除气后铺在玻璃阳膜表面，
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水平放置形成厚度均匀的PDMS薄片(厚度0.5-1 .5 mm) , 800C加热1小时.将

PDMS薄片从玻璃阳膜上揭下，得到直通道的抗体包被芯片(通道长 1 .5 cm，深

50μm，宽150μm) 和6通道扇形的免疫分析芯片(通道总长3cm，深50μm，宽

100μm，通道间隔250μm ) ，芯片照片如图3.2所示。采用类似的方法将预聚物

和固化剂混合、除气后铺在洁净玻璃片上， 80 oC加热1小时，制成PDMS基片(厚

约0.6 mrn )。

(a) 

(b) 

图3.2 (a) 用于抗体包被的直通道PDMS芯片; (b) 6通道PDMS免疫分析芯片.

( a )通道长 1.5cm，深50μm，宽150μm;

( b )通道总长3cm，深50 μm，宽100 μm，通道间隔250μm.

3.2.5 抗体的包被和封闭

取外径为1.5mm的注射器针头，将其尖端用砂纸磨成光滑平头状. 用该注射

器针头作为打孔器，在抗体包被芯片通道的入口和出口处打圆孔.将抗体包被芯

片平铺在洁净的PDMS基片上. 将羊抗人IgG抗体溶液( 200 μglmL) 加入通道入

口处的圆孔内并使其充满整个通道，室温下孵育2小时，使羊抗人IgG抗体通过物
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理吸附固定在PDMS基片上，如图3.3所示 . 用PBS清洗通道两次，待通道内液体

干后将抗体包被芯片从基片上揭下，即在基片上的相应位置形成包被抗体条带.

将6通道免疫分析芯片盖在基片上，使6通道的平行部分与包被抗体条带相垂直.

用刀片切割芯片各通道的入口端形成取样探针，如图3.4.将透明胶带贴在6通道

芯片表面，并将芯片固定在蠕动泵齿轮正下方的装置平台上，调整蠕动泵至合适

的压力和转速 ( 10叩m) ，驱动I%BSA溶液充满各个通道，常温下孵育l小时进

行封阅处理，以减少基片及芯片通道表面的非特异性吸附。用PBS清洗各通道3

mm，备用.

图3.3 抗体包被芯片盖在基片上进行抗体包被.

图3.4 枫叶状6通道免疫分析芯片.

3.2.6 基于 PDMS 芯片的免疫分析系统

分析系统由PDMS芯片、微型齿轮蠕动泵和缺口管阵列系统组成，装置如图

3.5所示. PDMS芯片按照常规方法加工，多通道PDMS芯片厚度为O.8mm，基片

厚度0.6mm. 蠕动泵系统由齿轮和减速电机组成.在减速电机的主轴上固定一个

塑料齿轮，齿轮厚度为6mm，直径lcm，共有14个齿，齿距1 mm. 使用时，将

减速电机固定在Lego积木搭制的平台上.将PDMS芯片放置在平台上，在芯片平
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行通道区域的表面贴上一层透明胶带将芯片固定在平台上，同时透明胶带可以起

到减少齿轮与芯片表面之间的摩擦及保护芯片表面的作用.通过调节减速电机主

轴前端的弹性橡圈的紧张度来改变齿轮对PDMS芯片通道所产生的压力，使齿轮

压住芯片的平行通道区域，开启电机，转动齿轮来驱动微通道内液体的流动.

在缺口管阵列系统中，将缺口管固定在半环形平台上，以使PDMS芯片上的

每个取样探针可以插入到相应的缺口管内 .

图3.5 基于缺口管阵列.微型齿轮蠕动泵的PDMS芯片免疫分析系统.

3.2.7 免疫分析操作

实验以人IgG溶液为待测试样，以缺口管阵列为试样及试剂的引入装置，采

用微型齿轮蠕动泵驱动液流，在PDMS芯片上对人IgG进行了非均相夹心免疫分

析。

具体实验操作步骤如下:

1. 实验前即时配制不同浓度的人IgG溶液;

2. 分别在不同的缺口管阵列内的6个缺口管中加入20μL的PBS、人IgG溶

液、 PBS、 FITC标记的羊抗人IgG抗体(标记二抗， 200μglmL ) 和PBS;

3. 将芯片水平固定在装置平台上，使取样探针的入口端分别插入相对应的

缺口管内的PBS溶液中;
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4. 开启蠕动泵电源，调整至合适的压力，蠕动泵转速为 10 叩m，将PBS引

入并充满芯片的各个通道;

5. 顺序更换缺口管阵列，依次将不同浓度的人IgG样品溶液、 PBS、 FITC

标记抗体、 PBS引入芯片各通道，在通道内基片上的抗体包被条带区进行抗原·

抗体反应，形成包被抗体-待测抗原-标记抗体夹心免疫复合物.每一步抗原 、 抗

体反应时间和清洗时间均为 1 min; 

6. 将芯片从平台上取下，置于倒置荧光显微镜下(采用 x20倍物镜) ，用

CCD照相机拍照，拍照曝光时间2 s. 采用 Sicon Image及Exce1 2003软件对数据进

行分析处理.

3.3 结果与讨论

3.3.1 基于微型齿轮蠕动泵的 PDMS 芯片液流驱动系统

实验初期曾采用与第二章相同的重力方法驱动PDMS芯片微通道内的液流，

但由于PDMS材料的疏水性，通常需要对PDMS芯片微通道进行表面修饰或者处

理，或者采用注射泵、负压抽吸等方法，将液体引入通道。实验中，虽采用氧等

离子清洗机对PDMS芯片进行了表面处理，仍难以在PDMS芯片上实现稳定可靠

的液流驱动。尤其在进行多通道同步实验时，不同通道的流速会有较大差异，且

由于液位差较小(只有1 cm) ，重力所产生的驱动力有限，通道内液体的流量和

稳定性都不能满足实验的要求。因此本工作发展了一种基于蠕动泵原理的PDMS

芯片液流驱动系统.

系统中采用微型硬质塑料齿轮代替传统蠕动泵中使用的滚杠，以简化系统的

结构和加工难度。该齿轮直径仅为 1 cm，厚度为6mm，即可实现对PDMS芯片上

多个通道内液流的同步驱动.实验分别对蠕动泵转速、芯片的厚度、蠕动泵对通

道的压力以及不同通道问流速的差异等进行了考察。

3.3.1.1 蠕动泵转速对微通道内液体流量的影响

实验考察了微型齿轮蠕动泵的转速与PDMS芯片微通道内液体流量之间的

变化关系.所采用的PDMS芯片厚0.5 mm. 蠕动泵齿轮压力约为0.3 kg. 实验结

果如图3.6所示。
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图3.6 齿轮蠕动泵转速与PDMS芯片通道内液体流量的关系.

图3.6表明，在蠕动泵转速变化为3-50 甲m的范围内，随着蠕动泵转速的增加，

通道内液体的流量呈线性增加，二者之间有较好的线性关系( r2=0.9975 )。通道

内液体流量可通过调节蠕动泵转速在0.21 -4.4 μLlmin范围内进行调节.当蠕动泵

转速进一步增加到60 叩m时，过快的转速会导致芯片移位， 使系统无法正常工作.

但上述流量范围已可完全满足本系统对液体流量的要求.

3.3.1.2 PDMS 芯片厚度对微通道内流量的影响

实验中观察到PDMS芯片厚度的变化对微通道内的液体流量有显著的影响.

芯片厚度变化以后，相应的蠕动泵对芯片的压力也需要做相应的调整， 否则无法

获得连续稳定的液流.经多次实验，总结出蠕动泵压力调节的方法如下: 首先调

松弹性橡圈的紧张度，将芯片的平行通道区域放置于齿轮下方，将芯片取样探针

进口端插入相应的缺口管内溶液中; 打开蠕动泵电源，调整到所需蠕动泵转速，

逐渐增加弹性橡圈的紧张度，直至观察到芯片通道出口处有连续的液流流出时，

所对应的蠕动泵压力即为其合适的工作压力.实验中，在蠕动泵的转速为 12 甲m

的条件下，考察了芯片厚度变化对蠕动泵压力选择及液流流量的影响，结果如图

3.7和图3.8所示.
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图3.7 芯片厚度与蠕动泵压力之间的关系.
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图 3.8 芯片厚度与PDMS芯片通道内液体流量之间的关系 .

从图3.7和图3.8可以看出，在考察的芯片厚度范围内 ( 0.5-2.2 mm) ， 随着

芯片厚度的增加，所需的蠕动泵齿轮对芯片通道的压力亦需随之增加， 二者基本

成线性关系 . 而与此同时，在相同蠕动泵转速下，芯片越厚 ， 芯片通道内液体的

流量越低.当芯片的厚度达2.2mm时，继续增加蠕动泵对通道的压力亦未能驱动

连续流动的液流 ， 反而使芯片表面的透明胶带移位，并使上、下两层芯片之间出

现缝隙导致空气进入通道.因此，在实验中芯片的厚度不直超过2 mm. 综合考

虑蠕动泵对通道的压力 、 通道内液体的流速以及实验操作的难易程度， 选择实验

所用芯片厚度为0.8 mm.。
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3.3.1.3 不同通道之间液体流量的差异

本文中使用的的免疫分析芯片共有6个通道，通道的取样探针部分长 1 cm , 

相邻两个通道之间的问隔角为250 ， 呈扇形分开，以方便试样及试剂的引入.上

述结构以及芯片加工中存在的不均一性有可能造成各条通道内的流动阻力差异，

继而影响不同通道内液体流量的一致性。为此，实验考察了不同通道间流速的差

异.实验结果如图3.9及图3.10所示.

07 

。，

:" 8 
~ 03 

3 02 
口'

。

图 3.9 PDMS芯片上6个通道出口处液滴随时间变化的照片.

(a, b, c, d 和 e分别对应的驱动液流时间为 1.2、1.8 、 7.5、 28.4 和 60.4 s. ) 

2 3 4 5 ' 
Chamel llLlTlber 

图3. 1 0 不同通道间流速的差异.

从图3.9中各通道出口处液滴动态变化的照片看，在适宜的压力和转速下，

蠕动泵对各个通道内的液流驱动具有较好的均一性.采用称重法对不同通道内的
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流量进行定量测定，结果如图3.1 0 . 由图3.10可见，不同通道内液流的流量仍存

在一定的差异. 当蠕动泵转速为 12 叩m，芯片厚度为0.8 mm时，同一芯片上的6

个通道内液体的平均流量为0.51μUmin，流量的RSD为 10.8%. 在实验中，通过

适当延长每一步操作的时间，可消除不同通道内流量差异造成的影响.

3.3.2 人 IgG 非均相免疫分析

将研制的免疫分析系统初步应用于人IgG样品的分析，同时对5个不同浓度的

人IgG样品进行测定。抗原和抗体的反应时间为3 min, PBS清洗时间为5 mino 总

免疫反应时间约16 min. 实验结果如图3. 11 (a ) 和 (b) 所示.

。 10 25 

50 100 300μg/mL 

(a) 

40 

35 

茧E。0 >E '5 

、。

5 

。

。 50 100 1到 200 250 300 350 

19G∞『阴晴ation(1l仙llL)

(b) 

图3. 11 PDMS芯片上不同通道的荧光照片及浓度.荧光曲线.

(a ) 不同浓度IgG在基片上的荧光照片， IgG浓度依次为: 0、 1 0、 25 、 50、 100和300μglmL;

( b ) IgG浓度与荧光强度之间的关系曲线.
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从图3.11 (b) 可以看出，在0至50μg/mL范围，荧光信号强度随IgG浓度增

加较为快速，超过50μg/mL后，荧光强度增加趋势渐缓.进一步将IgG浓度范围

缩小到0至50 μg/mL进行考察. 同时，将每步抗原与抗体反应时间及PBS清洗时

间进一步缩短为 1 min，总免疫反应时间缩短为4 min. 实验结果如图3. 1 2 (a) 和

(b) 所示.
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tgGα>nc:e叫ration伽g1mL)

(b) 

图 3.12 0 -50μg/mL浓度范围人IgG分析结果.

(a ) 不同 IgG浓度样品在基片上的荧光照片 ， IgG浓度依次为 0、 2.5 、 5、 10、 25 和50 μg/mL;

(b ) IgG浓度与荧光强度之间的关系曲线.

从图3.12可见，在0至50μg/mL的浓度范围内，荧光强度与IgG浓度之间呈现

较好的相关关系，采用二阶多项式回归，回归方程的相关系数的平方( r2 )为
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0.9996 . 系统对人IgG的检测限为1.0μglmL。实验中蠕动泵的转速为 10 甲m，通

道内液体流速为0.42μLlmin，免疫反应时间为4min，总分析时间为8 min. 每次

测定试样及试剂的消耗均不到0.5μL。

3.4 结论

本章建立的基于PDMS芯片的免疫分析系统具有系统结构简单，容易构建，

节省试剂的特点.在研究中，还发展了一种微型齿轮蠕动泵，用于芯片通道内的

液流驱动.该蠕动泵具有结构简单、体积小、容易搭建、成本低、流量容易调节

的优点，不仅可应用于免疫分析系统，还可作为一种微型便携的液体驱动系统，

应用到其它基于PDMS芯片的微流控系统中。

在本章研究工作中，初步验证了上述分析系统应用于免疫分析的可行性.在

系统操作和多指标分析方面还有待进一步完善和提高，如实现免疫反应操作的全

部自动化，利用微马赛克技术将系统应用于多指标的免疫分析等。
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