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摘要

本文报道了采用一种集成了力感应和液体交换功能的微流控芯片来测量单细胞力学性能的方法。使用
光学镊子操纵和定位在推力探针和力传感器探针之间的单个细胞。这两个芯片上的探针被设计用来捕
获和使细胞变形。通过移动由外力驱动的推力探针，而使单个细胞变形。层流在探针之间形成液-液界
面以改变细胞外环境。通过控制注入压力来改变界面的位置。通过调整两个正压力和一个负压力来平
衡流动的扩散和扰动。在微流控芯片中测定了不同渗透浓度环境下的单个集胞藻（Synechocystis）菌株
PCC 6803的力学性能。在0.3~0.7 s内实现液体交换过程，同时也显示了单个细胞的动态变形。可以在
30 s内收集不同渗透浓度下两个杨氏模量值的测量结果以及单个细胞在渗透压冲击下的动态响应。研
究了野生型（WT）和突变型集胞藻细胞的动态变形，揭示了机械敏感（MS）通道的功能机制。该系统提供
了一种监测单个完整细胞响应快速外部渗透变化的实时力学动力学的新方法；因此，该系统为准确描述
细胞中MS通道的生理功能提供了新的机会。
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1. 引言

细胞的力学性能是评价细胞生物物理学特性独特而重

要的指标。例如，有报道指出，机械力在病灶黏附和黏附

连接的形成、稳定和解离中起着重要作用[1]。其他的例

子包括红细胞的变形能力（随着储存时间的推移而减少）

[2]，以及癌细胞的硬度（在宏观上低于正常细胞的硬度）

[3‒4]。此外，细胞的力学性能是细胞分裂、移动和生长

的关键因素[5‒6]。

细胞的力学性能可以用传统方法测量，如原子力显微

镜（AFM） [7‒10]、微孔板操作[11‒12]、微管抽吸[13‒

14]和光学镊子[2,15]。AFM具有较高的灵敏度和分辨率。

然而，AFM需要将细胞固定在基质上，对于一般的悬浮

细胞来说，这种操作不易实现[16]。在某些方法中，微孔

板操作和微管抽吸的准确性较低，不适合用于几微米范围

内的细胞测量。此外，探针或移液管必须被设置在三维

（3D）空间，这使得用显微镜捕获图像很困难[17]。光学

镊子适合用皮牛顿级的力来操纵单个细胞，但施加的力太

弱，无法使某些细胞变形[16]。

集成机器人的微流控芯片是表征单细胞力学性能的一
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个有前景的工具。将目标细胞的位置限制在微通道中，并

在芯片上形成一系列功能部件的集合，可以完成高通量和

高精确的操作和测量工作[18‒19]。以前的论文描述了使

用一系列微流控芯片来单独和连续地测量细胞的力学性能

[16‒17,20‒21]，设计了芯片上的两个探针来捕捉细胞和使

细胞变形。推力探针由压电驱动器进行移动，同时使用芯

片上的由空心折叠梁组成的力传感器探针测量反作用力。

为了详细探索细胞的特性，使用莫尔条纹的相位检测来提

高探针移动的测量精度。

近来，本文作者团队评估了机械敏感（MS）通道对

渗透浓度变化的响应。通过一个集成机器人的微流控芯

片，测量了一个模型蓝藻，即集胞藻（Synechocystis）菌

株PCC6803（以下称为集胞藻）的力学性能[16]。一个集

胞藻细胞的直径约为 2 μm，因尺寸太小而无法对其进行

操作。细菌中的MS通道的家族成员，包括集胞藻，可以

感知细胞膜张力并将多余的细胞质溶质释放到细胞外环境

中，以保护细胞免受细胞外渗透浓度下降（即渗透压下降

冲击）的影响[22‒23]。在集胞藻细胞中的多个MS通道

里，一个大电导的MS通道同源物（MscL）——位于质膜

上的MscL（slr0875），在渗透压下降冲击后的细胞体积恢

复中起着关键作用[23]。2018年，本文作者团队设计了一

个开放的芯片，以防止微流控通道中气泡造成的干扰，并

使用移液管改变了细胞外环境[16]。这种方法有助于减少

细胞外环境的干扰，进而能够稳定地测量单个细胞的力学

性能。然而，只能测量渗透浓度变化后单个细胞的变形，

不能动态地测量细胞的变形。此外，开放的芯片会使细胞

暴露在外部环境中（因此有被污染的风险），而且不容易

实现高通量测量。

在本文中，提出了一个集成了液体交换功能的封闭式

微流控芯片。通过层流在测量区域形成一个液-液界面，

并通过控制溶液的注入压力来移动液面。测量区域周围的

压力由两个正压力和一个负压力进行调整，以减少流动干

扰。基于这种方法，测量了单个集胞藻细胞在不同渗透浓

度环境中的力学性能。此外，分析了野生型（WT）和突

变型集胞藻细胞的动态变形过程的差异。与以往研究报道

的方法相比，这种微流控芯片可以在低湍流情况下实现更

快的液体交换，并能在30 s内测量单个细胞的动态变形过

程和杨氏模量。

2. 材料和方法

2.1. 芯片上细胞测量系统的概述

细胞操作和测量系统由三部分组成（图 1）。机械控

制部分包括集成机器人的微流控芯片中的夹具、压电驱动

器和探针。芯片上的两个探针被设计用来捕获细胞和使细

胞变形。推力探针由压电驱动器所驱动，同时使用芯片上

由空心折叠梁组成的力学传感器探针测量反作用力。采用

位移测量法（被称为采样莫尔法），以提高传感精度[17]。

小孔在两个探针的尖端和靠近测量区域的边缘上形成图

像。这些小孔被用来产生莫尔条纹，有助于放大两个探针

的位移，防止图像数据的背景噪声影响测量。

该系统的细胞观察和操作部分包括光学镊子、一个显

微镜和两个电荷耦合器件（CCD）相机。微通道中的单

个目标细胞被限制在激光器的焦点上，并通过控制焦点的

位置进行传输。该系统集成了两个高速摄像机，分别精确

测量了两个探针和液-液界面的位移。一个宽视场的单色

相机用于测量探针的位移；另一个具有高帧率的红-绿-蓝

（RGB）相机则用于捕捉细胞周围的液-液界面所移动的

距离。

该系统的流体控制部分包括一个微流控流量控制系统

图1. 实验装置和微流控芯片概述。（a）微流控芯片测量区域的概念图；（b）集成机器人的微流控芯片的制作；（c）测量区域的显微图像；（d）实验

装置的照片。CCD：电荷耦合器件。
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（MFCS-FLEX；Fluigent公司，法国）、注射泵（KDS120；

KD Scientific公司，美国）和芯片微通道。微流控芯片中

有三个入口，其中两个用于注入不同渗透浓度的溶液，一

个是备用微通道[图1（b）]。微流控流量控制系统连接三

个入口，用于施加正压力。注射泵连接一个出口，用于施

加负压力以平衡测量区域周围的压力。

微流控芯片的制造过程是基于微机电系统（MEMS）

技术（补充信息见附录A）。

2.2. 细胞培养与制备

本研究中使用的所有集胞藻细胞均由日本东北大学

（Tohoku University）提供。当渗透浓度降低时，集胞藻细

胞的胞内压力由MS通道所调节，因此使用集胞藻的WT

和MscL缺陷突变体（ΔmscL）细胞。突变体细胞在 sym‐

scL基因（一个编码为 slr0875的假定的大电导机械敏感通

道同源物的基因）中插入了一个抗奇霉素基因[23]。两种

细胞均在连续光照[3.5 W 发光二极管（LED）白光源]、

温度为 28 ° C 的 BG11 培养基中培养 6~7 天。BG11 与

0.5 mol·L−1的山梨糖醇混合作为低渗透浓度（LOC）溶

液，BG11 与 1 mol·L−1 山梨糖醇混合作为高渗透浓度

（HOC）溶液[23]。实验前，将在 BG11 中培养的细胞在

620g（g为重力加速度）下离心 2 min，并在HOC溶液中

重新悬浮。将少量的罗丹明B引入LOC溶液中，以区分

这两种溶液，从而可以清楚地观察液-液界面。此外，将

绿色荧光染料SYTO 9和红色荧光染料碘化丙啶（PI）混

合到溶液中，因为这些染料可以在实验前去除死亡或受损

的细胞（见附录A中的补充信息）。

2.3. 压缩模型和力传感器的校准

压缩概念如图 2（a）所示。通过使用压电驱动器来

移动推力探针，对单个细胞或珠子进行挤压。传感器探针

连接到折叠梁式力传感器，该传感器可将位移转换为力

[图2（b）]。因此，可以通过测量两个探头的运动来估计

目标物体的变形和应力。当驱动推力探针时，将传感器探

针有位移的点定义为变形起始位置。然后依次驱动推力探

针挤压细胞和传感器探针。传感器探针和推力探针各自的

位移为δs和δp。

细胞的变形为 δc，可以通过两个探针的位移差来

计算：

δc = δp− δs （1）
为了测量目标物体的原始直径，可以驱动推力探针接

触传感器探针的尖端，将有细胞和无细胞的位移差作为细

胞的原始直径D0。

因此，细胞的直径Dc可用以下式表示：

Dc = D0 − δc （2）
赫兹模型（Hertzian model）可以用来描述球体的变

形和非黏性弹性接触的力之间的关系[24‒25]。这个模型

被广泛用于测量小变形的细胞的杨氏模量[26‒27]。该方

程可以简化如下：

F = kδs =
4(

D0

2
)1 2

3
·

Ec

1 - v2
·(
δc

2
)3 2 （3）

式中，F 表示反作用力（N）；k 为力传感器的弹簧常数

（N·m−1）；Ec是细胞的杨氏模量（Pa）；ν 是细胞的泊松

比。如果假设细胞是由不可压缩材料组成的，则取泊松比

为0.5。

具有矩形截面的端部负载薄梁的弹簧常数可以通过以

下公式[28]估算：

k =w3hEb /L3 （4）
式中，Eb是梁的杨氏模量（Pa）；L、w和h分别代表矩形

图2. 压缩概念、力传感器的设计和校准。（a）测量过程的概念；（b）力传感器部分的设计；（c）力传感器的理论值和校准数据的例子（深蓝色点表

示校准后使用微流控芯片测量的数据；橙色曲线表示PDMS的杨氏模量为0.98 MPa时的理论值）；（d）传感器探针的位移稳定性。D0：细胞的原始直

径；δs、δp：分别为传感器探针和推力探针的位移；L、w、h：分别为矩形梁的长度、宽度和厚度（m）；σ：标准偏差；T：时间。
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梁的长度、宽度和厚度（m）。在本研究中，公式（4）被

用来评估力传感器梁的弹簧常数。

微流控芯片中力传感器梁的弹簧常数用聚二甲基硅氧

烷（PDMS）珠进行校准。具体的制造过程在以前的工作

[16]中报道过。PDMS珠和PDMS棒是在相同的条件下制

作的。因此，PDMS珠和PDMS棒的杨氏模量相似。通过

负载传感器（LVS-10GA；Kyowa电子仪器有限公司，日

本）的测量，PDMS棒的杨氏模量约为0.98 MPa。然后通

过测量 PDMS 珠对力传感器的弹簧常数进行校准[图 2

（c）]。校准后的平均弹簧常数 [平均值（标准偏差，

SD）]为0.0488（0.016）N·m−1。

通过测量传感器探针的位移来计算反作用力。因此，

力测量的分辨率取决于位移测量的分辨率。使用莫尔采样

法来提高位移测量的分辨率[17]。莫尔采样法的原理如

下：首先，在两个探针的顶端蚀刻出周期恒定的光栅图案

[图 1（c）]，通过使用组装了CCD相机的显微镜获得两

个探针的灰度图像。接下来，对图像的每几个像素进行向

下的采样处理，并且通过插值处理显现出莫尔条纹的边

缘。傅里叶变换被用来分析莫尔条纹的强度。因此，探针

的位移是通过测量莫尔条纹的相移来确定的[16‒17]。为

了验证微流控芯片的准确性，在实验环境中记录了传感器

探针位移的测量噪声为5 s [图2（d）]。3σ取得的位移稳

定性为17.7 nm（其中σ为标准偏差），对应的力的分辨率

为0.864 nN。

2.4. 液体交换的控制

改变细胞外环境是细胞测量的重要过程，同时使细胞

暴露在刺激和检测环境中。通过层流，细胞周围的液体环

境可以被快速而简单地进行交换[29]。使用层流进行流动

转换经常被用于分拣、标记和分析细胞[30‒34]。然而，

在力学测量中很难使用层流，因为层流控制中的压力变化

会干扰力传感器。为了准确测量细胞的动态特性，应尽可

能减少液体交换的影响。降低液体交换所需的流速和压力

可以减少这些影响。然而，液体交换所需的时间和层流中

的扩散量将会增加。重要的是要确保被测细胞与初始溶液

完全分离，并浸泡在交换的试剂中。

液体交换过程如图3所示。在图3（a）中，施加压力

以去除微通道中的气泡，并验证主要微通道中是否存在稳

定的液-液界面。随后，去除LOC溶液的压力，使HOC溶

液完全覆盖测量区域。因此，微通道中的细胞被浸泡在

HOC环境中。在图 3（c）中，所有的压力源都被关闭，

以降低流速。细胞被光学镊子捕获，并移动到两个探针之

间的区域。捕获细胞后，通过驱动压电驱动器来挤压细

胞。必须仔细控制夹持力，以防止细胞变形过大。否则，

在HOC条件下测量的杨氏模量将不可信。事实上，集胞

藻的细胞外多糖柔软而黏稠，因此可以通过移动推力探针

轻微挤压细胞，几秒钟后释放推力探针。细胞会黏附在探

针的顶端，这可以防止细胞被水流冲走。另外，用光学镊

子将细胞放在探针的上游以及用适当的距离控制两个探针

都是可以的。当HOC溶液的压力稍微增加并使细胞从光

学镊子上分离时，细胞将在探针之间流动。因为细胞外多

糖是柔软的，流动的细胞将被两个探针捕获，而多糖的变

形不会改变细胞的硬度。

在流速变得稳定后，开始记录（t0）。在图3（d）中，

通过驱动压电驱动器挤压目标细胞，可以测量HOC条件

下单个细胞的杨氏模量。随后，逐渐增加HOC溶液的压

图3. 细胞操作和液体交换过程，下方的曲线显示每一步骤对应的压力。（a）施加压力以去除微通道中的气泡，并验证主要微通道中间是否存在稳定

的液-液界面；（b）将微通道中的细胞浸入HOC溶液中；（c）用光学镊子和探针操纵单细胞；（d）挤压目标细胞，并在HOC中测量细胞的杨氏模量；

（e）在LOC中测量目标细胞的杨氏模量；（f）释放细胞。t0：开始记录的时间；t1：交换溶液的时间；t2：释放推力探针的时间。P0：微流控流量控制

系统施加的初始压力；v0：由注射泵施加的初始流速。
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力，稍微增加LOC溶液的压力，以保持界面在细胞的左

侧。这使得细胞一直浸泡在HOC条件下。在HOC条件下

捕获和测量细胞后，迅速增加LOC溶液的注入压力（t1）

以交换溶液。在这个步骤中，目标细胞的动态变形和液体

交换的过程可以被高速摄像机记录下来。几秒钟后，推力

探针被驱动器释放（t2）；然后，测量LOC条件下细胞的

杨氏模量，如图3（e）所示。

进行了一系列的实验，以确定在低扰动下适当压力的

范围。将相同渗透浓度的溶液注入两个微通道中，以消除

渗 透 压 冲 击 的 影 响 并 暴 露 液 体 交 换 引 起 的 干 扰

[图4（a）]。

当进行液体交换时，LOC的压力急剧增加，使界面

从细胞的左侧移到右侧。然而，当LOC的注入压力太低，

无法让界面通过细胞时，就没有实现液体交换[没有液体

交换，图4（b）]。当LOC的压力远远大于其他压力或大

于6 kPa时，急剧增加的压力对传感器探针产生了巨大的

影响。在这种情况下，收集到的细胞变形的动态响应是不

可靠的。因此，适宜的压力应当被限制在一个小范围内。

图 4（c）显示了一个扰动测试的例子。曲线表示细

胞的动态变形，曲线上方的图表示测量区域的显微图像。

在第二张图像中可以看到液-液界面；与该图像对应的曲

线显示了在进行液体交换时出现的扰动，约为30 nm。由

于在这个过程中渗透浓度没有变化，所以细胞直径的变化

（即变形）应该是由液体交换的扰动引起的。这个扰动足

够小（这将在第 3节中解释），所以在后续的实验中使用

了这个实验条件。

在实验中，使用注射泵将主要微通道的流速控制在约

0.1 mL·h−1（在测量区域内 20~30 mm·s−1）。HOC入口的

注入压力为4 kPa。当通过增加LOC入口的注入压力（从

0~1 kPa增加到4 kPa）来进行溶液交换时，界面移动了约

40 μm。为了确保被测细胞完全浸没在交换溶液中，界面

的位移要大于扩散范围（即扩散距离）。通过分析界面位

置周围的灰度水平来测量扩散距离，约为 5.3 μm（见

附录A中的补充信息）。界面的位移远远大于扩散距离，

因此，细胞外溶液被完全取代。后续的实验是在这些条件

下进行的。

除了控制压力外，还通过微流控芯片的结构设计，减

少了液体交换的干扰（见附录A中的补充信息）。

3. 结果

当驱动推力探针挤压细胞时，最大压力稳定在大约

0.2 μN，使细胞变形 20%~30%。使用赫兹模型 [公式

（3）]计算细胞的杨氏模量。只有 10%的变形被用来计算

细胞的杨氏模量，因为赫兹模型只在计算弹性球体的小范

围变形时可靠。虽然细胞不是一个完全的弹性体，但细胞

总是有非常复杂的力学性能，如黏弹性、孔弹性和可塑性

[35‒36]。已经观察到，细胞在长时间的挤压后变形不能

恢复。然而，在以前的工作中，证明了使用赫兹模型来计

算具有小范围变形的集胞藻的杨氏模量是可行的[16]。一

项研究也报道，使用黏弹性和孔弹性模型的拟合曲线没有

大的差别[37]。在这个实验中，单个细胞的挤压需要几秒

钟，黏弹性的阻尼效应可以被忽略。最大压力的持续时间

（即液体交换过程的时间）被限制在5 s以内，以防止因压

缩时间过长而导致杨氏模量变化（图5）。图3中的时间点

t1和 t2是在这些条件下被确定的。

图 5（b）中的两条曲线分别代表推力探针和传感器

探针的位移，而纵轴的增加方向代表向右的位移（即推力

探针的方向）。在最初的 7 s里，驱动推力探针挤压细胞。

如上所述，用 10% 的细胞变形来计算杨氏模量。因此，

图 5（b）中 0~5 s的数据可以转换为图 5（c）（左侧蓝色

覆盖区域）。在HOC环境中细胞的杨氏模量可以通过图5

图4. 微流控芯片中的压力控制和液体交换。（a）测量区域的显微图像。在扰动测试中，在两个微通道都注入了LOC溶液。（b）小干扰的压力范围用

蓝色轮廓表示，蓝色的点是用来确定范围边界的数据。（c）曲线表示扰动测量时细胞的动态变形（蓝点），曲线上方的图像表示测量区域。
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（c）的拟合曲线来评估。

图5（c）和（e）的横轴标签处的变形率 δc/D0代表变

形量与原始直径D0的比值。从T = 7 s到T = 11 s，停止推

力探针，细胞周围的溶液环境在 t1时从HOC到LOC交替

变换。图 5（d）中的曲线显示，被挤压的集胞藻细胞在

液体交换过程中膨胀，在液体交换后略微收缩——这一发

现在任何研究中都没有被报道。此外，渗透压下降冲击前

后的细胞变形峰值约为 15%（0.33 μm）。然而，如第 2.4

节所示，在相同的实验条件下，液体交换前后的扰动峰值

约为 30 nm，远远小于渗透压冲击期间细胞变形的峰值。

因此，用该低扰动液体交换系统测量细胞变形是可行的。

图5（d）纵轴标签处的细胞尺寸比Dc/D0代表变形后

的细胞直径与原始直径的比值。液体交换后，推力探针被

释放；图 5（b）中 15~25 s 的数据可以转换为图 5（e）

（右侧蓝色覆盖区域）。在这个步骤中，计算了LOC环境

中的杨氏模量。值得注意的是，液体交换的干扰发生在推

力探针停止的时候[在图5（b）中为7~11 s]，这一点从用

于计算杨氏模量的数据中可以看出[0~5 s和15~25 s；图5

（b）中的蓝色覆盖区域]。因此，干扰并不影响杨氏模量

的计算精度。总之，本研究可以测量同一细胞在不同渗透

浓度下的两个杨氏模量，以及单个细胞在渗透冲击下30 s

内的动态响应。

LOC溶液中杨氏模量的平均值[平均值（SD）]为1.13

（0.37）MPa [95%置信区间（CI），0.96~1.30]，HOC溶液

中杨氏模量的平均值[平均值（SD）]为 0.51（0.32）MPa

（95%置信区间，0.35~0.65）[图 5（f）]。每个条形图中

测量了 20 个细胞。与以前的研究结果相比，HOC 溶液

（BG11与 1 mol·L−1山梨糖醇相混合）中的杨氏模量值非

常接近，而LOC（BG11与 0.5 mol·L−1山梨糖醇相混合）

中的杨氏模量值比HOC中的大，比纯BG11溶液中的小

[16]。这些对照阐释了本实验中的测量结果是可靠的。

为了探索 MS 通道在集胞藻细胞中的功能，测量了

WT 和 ΔmscL 集胞藻细胞的动态变形。图 6（a）和（b）

显示了单个WT细胞和单个突变体细胞在液体交换过程中

的动态变形。如上所述，图中纵轴标注的细胞尺寸比Dc/

D0代表变形后的细胞直径与原始直径的比值。峰值D1代

表液体交换前后的最大细胞膨胀率。D2代表液体交换开

始后 3 s变形率的变化，D3代表因收缩而减少的变形率，

图 5. WT 集胞藻的测量结果。（a）两个探针的位置和单个细胞的变形示意图。（b）蓝点表示传感器探针的位移，绿色点表示推力探针的位移。

（c）HOC的力-形变率。蓝点表示实验数据，红线表示拟合的赫兹模型。（d）液体交换过程中单个细胞的动态变形（细胞大小变化）与时间的比率。

（e）LOC的力-形变率。蓝点表示实验数据，红线表示拟合的赫兹模型。（f）红色条代表HOC溶液中的平均杨氏模量[平均值（SD），0.51（0.32）
MPa]，蓝色条代表LOC溶液中的平均杨氏模量[平均值（SD），1.13（0.37）MPa]。t1'：细胞外环境交换的时间；EHOC：HOC溶液中单个细胞的杨氏

模量；ELOC：LOC溶液中单个细胞的杨氏模量。
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也是D1和D2之差。由于集胞藻的细胞形状为球形，没有

明显的极性[38]，因此细胞的体积可以用球体的体积估

算。如图 6（a）和（b）所示，WT和ΔmscL细胞之间的

D1差异不大。然而，WT细胞的体积比ΔmscL细胞的体积

减少得快。这一发现很好地说明了MscL在细胞受到低渗

透冲击时的功能。图 6（c）显示了细胞表观体积的统计

结果。图6（c）和（d）中的误差条表示SD。突变体细胞

的表观体积（95% CI, 4.37~5.22）比 WT 细胞（95% CI, 

3.75~5.41）略大，这与以前的研究结果一致[39]。图 6

（d）显示了WT和ΔmscL之间动态变形曲线中三个典型变

形值的比较。每个条形图中都测量了 10个以上细胞。在

D1和D2的变形率方面，WT小于ΔmscL，并且WT的收缩

值 D3大于 ΔmscL 的收缩值 D3。变形率数据的 95% CI 如

下：WT D1, 95% CI, 0.07~0.10; WT D2, 95% CI, − 0.04~

0.04; WT D3, 95% CI, 0.05~0.12; ΔmscL D1, 95% CI, 0.07~

0.13; ΔmscL D2, 95% CI, 0.01~0.04; ΔmscL D3, 95% CI, 

0.04~0.11。

4. 讨论

研究人员开发了一个具有集成液体交换功能的微流控

芯片，并用于测量单个集胞藻细胞的动态变形。当进行液

体交换时，该细胞表现出的变形过程非常有意思[图 5

（d）]。变形首先达到一个峰值（即单个细胞从 t1膨胀到

t1'），其中达到峰值的时间取决于液体交换的速度。液体

交换的速度为 0.3~0.7 s [WT 中液体交换时间的平均值

（SD）为 0.49（0.09） s，ΔmscL 中为 0.47（0.15） s]，这

个速度足够快，足以暴露细胞的动态变形。这个峰值（即

渗透压下降冲击前后的细胞变形）大约为 0.3 μm。液体

交换的扰动大约为0.03 μm，与峰值的数值相比，可以忽

略不计。达到峰值后，细胞略微收缩。一项研究用非接触

方法测量了细胞的大小或体积，并报道在渗透压下降冲击

下，集胞藻将迅速膨胀；随后，细胞的大小将保持不

变[23]。

为了解释这一现象，在此提供一个假说：当渗透浓度

降低（即渗透压下降冲击）时，水进入细胞并使其膨胀；

然后MS通道感觉到增加的膜张力并释放细胞内的成分

[40‒41]。然而，在本实验中，细胞呈压缩状态，这增加

了膜张力。在渗透压下降冲击后，MS通道仍然收到高膜

张力的响应，因此，它继续释放细胞内的成分，导致细胞

收缩。为了证明这一假设，比较了WT和突变体集胞藻细

胞动态变形的差异。在统计结果中，峰值D1的差异并不

明显。然而，ΔmscL细胞恢复到原始细胞体积的速度比

WT细胞慢（如D2和D3的值所示），因为ΔmscL细胞不能

利用MS通道释放细胞内的成分，从而适应渗透压下降的

冲击（图6）。液体交换完成后，与ΔmscL细胞相比，WT

细胞表现出明显的萎缩，表明MS通道可以感知外力并释

放细胞质以保护细胞免于爆裂。

5. 结论

本文提出了一个集成了细胞操作、流量控制和细胞力

测量功能的系统，用于评估单个细胞的力学性能。使用

MEMS技术制造了一个集成机器人的微流控芯片，并结

图6. WT和ΔmscL集胞藻细胞的动态变形（细胞大小变化）。单个WT细胞的动态变形（a）和单个突变体细胞在液体交换过程中的动态变形（b）；
（c）WT（橙色）和突变体（绿色）细胞的表观体积；（d）WT（橙色）和突变体（绿色）细胞的D1、D2和D3的比较。
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合液体交换功能来改变渗透浓度。通过层流可以在测量区

域形成一个液-液界面，并且可以通过调整注入压力来转

移界面。通过无渗透浓度变化的实验揭示了注入压力的低

干扰范围。采用赫兹模型计算集胞藻的杨氏模量。测量了

一个细胞在不同渗透浓度下的变形和反作用力。LOC溶液

（BG11与0.5 mol·L−1山梨糖醇相混合）中的杨氏模量平均

值为(1.13 ± 0.37) MPa，HOC溶液（BG11与1 mol·L−1山梨

糖醇相混合）中的杨氏模量平均值为(0.51 ± 0.32) MPa。与

本文研究团队以前的研究相比，本研究中获得的杨氏模量

值是合理的。此外，本研究还揭示了单个集胞藻细胞的动

态变形。当渗透浓度降低时，被挤压的细胞首先膨胀，然

后轻微收缩。此外，还比较了WT和突变集胞藻的动态变

形过程。这些结果证实，MS通道的作用是释放细胞质以

适应细胞外环境。
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