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摘要：鉴于免疫标记磁珠在生物分子检测技术中的重要性，寻求简单可靠的高灵敏高通量的

磁珠检测方法一直是生物分子检测的检测基础。在以往报道的探测方法中，为了提高检测信

号的信噪比，无一例外地需要通过生化功能层或与基体液分离将磁珠固定在传感器表面。这

使得开发一个多功能传感器和通用探测平台的不同磁颗粒标记的分子分析变得困难。针对此

问题我们提出了一种基于石英晶体微天平(quartz crystal microbalance, QCM)的探测技术，利

用磁场影响下磁珠与 QCM的磁机耦合直接传感分析溶液中的标记磁珠数量，实验验证对常

用的 0.28μm磁珠的传感灵敏度达到 1.68×105个/mL，对应的分子检测灵敏度低至 104~105

个/mL，且无需将标记分子从溶液中分离等复杂操作用 QCM与微流道集成即形成高通量快

速磁标记分子检测芯片。
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Abstract: In view of the importance of immunolabeled magnetic beads in biomolecular detection

technology, it has been the basis of biomolecular detection to find a simple and reliable method for

detecting magnetic beads with high sensitivity and high throughput. In previous reported detection

methods, in order to improve the signal to noise ratio of the detection signal, it is invariably

necessary to fix the magnetic particles on the sensor surface through biochemical functional layer

or separation from the base body fluid. This makes it difficult to develop a multifunctional sensor

and general detection platform for molecular analysis of different magnetic particle markers. Here,
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we propose a QCM-based detection technology, which uses the magneto-mechanical coupling

between magnetic beads and QCM under the influence of magnetic field to directly detect the

number of labeled magnetic beads in the solution. The experimental results show that the sensing

sensitivity of the commonly used 0.28μm magnetic beads reaches 1.68× 105 /mL, and the

corresponding molecular detection sensitivity is as low as 104-105 /mL. Moreover, QCM can be

integrated with the microchannel to form a high-throughput and rapid magnetically labeled

molecular detection chip without complex operations such as separating labeled molecules from

solution.

Keywords: magnetic beads, quartz crystal microbalance, resonance frequency shift, microfluidics

1 传感器设计背景和应用价值

设计背景：疾病的早期诊断对于疾病的预防和治疗及恶劣疾病的死亡率的抑制至关重要。

研究者们发现，首先对致病因子进行有效的标记，再进行对应的检测可以有效的提高检测分

辨率和灵敏度。作为现有标记检测方法中最常用的检测方法，磁标记分析是利用纳米或亚纳

米级的超顺磁磁珠通过免疫反应对靶分子进行标记，在通过对磁珠的磁性检测对被标记分子

进行分析。与上述方法不同磁性粒子标记检测具有非接触、安全性好、可定量测量以及在生

物体内的传播不会失真等许多特点。不过，由于磁性标记粒子其具有尺度小，磁场小，且检

测过程中容易受外界噪声干扰的特性，因此对磁性标记粒子的高灵敏高分辨检测成为了亟待

解决根据问题之一。以往的报道，目前根据检测原理对磁性标签的测量可分为间接测量和直

接测量。间接测量是通过测量外侧线圈电感等方式测量因磁性粒子引起线圈磁导率的变化进

而表征标志物浓度，Choi等[1]利用集成电磁线圈并结合免疫磁珠技术，设计了微流控免疫分

析系统；此外，Smistrup 等[2]、Lee 等[3]、Jiang 等[4]及 Rostaing等[5]在利用集成微线圈对磁

珠操控的领域也做出了重要的工作。近些年来随着微机电技术的发展，有许多不同的磁传感

器可以通过微加工技术实现微型化如霍尔传感器[6]、磁阻传感器(MR)[7]、巨磁阻抗(GMI)器

件[8]和微型磁通门[9]。基于微磁传感器和免疫磁珠技术发展的微磁生物传感器，由于具有小

型化、灵敏度高、易操作、成本低、功耗低、易集成以及可手持化得到研究人员的广泛的关

注。主动测量是利用利用霍尔元件，超导量子干涉器件(SQUID)等的检测方法可以实现对磁

性标记物剩磁的高灵敏度检测，这种方法每次只能检测较少的标记物，无法实现的高通量检

测。Besse 等[10]提出了采用霍尔传感器的磁性标记粒子的测量方法，实现了磁珠浓度的快速
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测量； Carvalho[11]提出了采用 SQUID的测量方法，高分辨的测量了标记磁珠的浓度。相比

之下 2017年上海交通大学孙等人[12]提出了一种基于 GMR 的免疫磁珠检测的方法，实现了

GMR磁珠检测微流控芯片的制备，做到了快速和高效的检测, Klein T[13]等和Wang Y[14]等针

对 GMR磁珠检测微流控芯片的发展也做出了重要贡献。然而，虽然 GMR和互感线圈等检

测方法可以实现高通量检测，但由于被测目标与传感器之间必然存在差距，检测极限无法进

一步提高。因此，免疫磁珠标记在实现高灵敏度和高通量检测方面存在瓶颈。2010 年湖南

大学 Pan[15]等人首次提出了基于 QCM的生物传感器，其采用注射器将免疫磁珠溶液喷淋在

QCM电极表面，并通过永磁体吸引溶液中磁珠，再经过重力脱水后测量因免疫结合后的磁

珠质量引起的 QCM频移，不过该方法忽略了永磁铁对已偶联在 QCM表面磁珠的影响。在

此基础上 2016年，西南大学 Liao[16]等人提出了借助外磁场的灵敏增强型 QCM 生物免疫传

感器，其通过外磁场吸引磁珠观察通过因磁力引起的 QCM频移再与初始状态进行对比，有

效的提高了观测到的 QCM频移，提高了检测限。然而，尽管之前报道的方法都证明了具有

QCM生物免疫传感器具有良好的检测特性，但是不可避免的都需要检测样品需要被抗体固

定在 QCM表面，需要对溶液进行脱水处理，因此无法实现快速且高通量的检测。针对这一

问题，本文拟利用鲁棒性强、稳定性高的石英晶体制备了高分辨率、低检测限的 QCM-微流

道系统，通过外加强磁场促使溶液中的免疫磁珠团聚以改变溶液密度，实现高效，快速，准

确的检测。

因此针对这个问题，本文报道了一种通用磁性粒子传感器，在不固定或吸附磁珠的情况

下，对测试溶液中的磁珠达到 ng/ ml 级别的分辨率。该传感器作为探测平台的核心组件，

基于带有微通道的 QCM微流控芯片，可实时和长期监测磁珠。测量了在双峰磁场作用下流

过 QCM表面的磁珠溶液的力学性能，以反映溶液中磁珠的浓度。该方法可以在不受被测磁

珠任何形式的约束或固定的情况下实现高灵敏度的检测，不仅大大降低了测量中吸附层引起

的背景噪声，而且提高了检测速度和灵活性。鉴于磁珠检测的广泛应用，本技术为目标分子

检测中的通用磁珠标记分析提供了一种轻便、快速的测量技术。

应用价值：磁珠标记生物分子，可以分离、富集靶分子提高其可检测性，因此被广泛应

用于肿瘤早期诊断等分子检测技术中。现有技术达到的检测极限是 104分子/mL量级，但是

必须要将磁标记分子从分析液分离。本文提出用磁场调控磁标记分析液，引起液体力学特性

变化并采用 QCM进行传感以检测标记分子，检测极限可低至 104-105分子/mL量级。

以甲胎蛋白(AFP)为例，作为目前早期肝癌诊断最好的血清肿瘤标志物，当浓度超过

400ng/mL时可作为肝癌的诊断标准。在每个磁珠只捕获一个 AFP的通常条件下，该浓度对
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应磁标记检测中磁珠浓度约为 5μg/mL，本文所设计的传感芯片的磁珠浓度最低检测限为

10ng/mL，完全具备早期肝癌的诊断能力。此外，该传感装置检测快、操作方便且造价低，

可有效降低肿瘤标志物检测所需的时间及金钱成本，实现家庭式自助检测并对比诊断，极大

地降低就医成本，缓解国家的医疗压力。

2 实现方案简介

2.1 设计原理

QCM的关键部件是在厚度剪切模式(TSM)下工作的 AT-cut石英圆盘，电极作为晶体两

侧的传感面。石英作为一种超高稳定性的压电材料，具有极低的机械损耗和较高的质量因数。

TSM波是一种通过表面的体波，对作用于振动晶体表面的力学条件非常敏感。这些特性使

得 QCM 具有超高的质量检测灵敏度，可实现极微小的 LOD。 QCM 质量灵敏度的物理机

制是表面载荷质量的变化改变了其 TSM振动的力学条件。 谐振频率和 Q值等振动参数也

会受到相应的影响。1959年，人们提出了 Sauerbrey方程(Eq.(1))来描述空气或真空中质量负

荷与 QCM频移的线性关系。

∆mf =−
ρqℎq

f0
∆f
n

=− C∆f (1)

石英的密度和厚度由ρq和ℎq表示，参数 n为奇数倍频阶数，可以是 1、3、5、7、… 等。

方程中常数 C可计算为: C = ρqℎq/nf0。

相比空气或真空的工作环境 QCM在液相中的机械振动能量消耗太大，期初很难找到一

个合适的电气驱动系统来维持 QCM 石英压电振子在液相中的稳定运动。直到 1982 年，

Nomura 和 Okuhara克服了这一困难，实现了石英振子在液相中的稳定振动，在此基础上，

1985年，Kanazawa 和 Gordon通过解边界条件约束下剪切波在石英压电振子和牛顿流体间

的传播方程，得出石英压电振子频率变化和牛顿流体性质间的关系，即 Kanazawa-Gordon

方程(Eq.(2))，

∆f =− f0
3

2
ηvρvn
πρqcq

, (2)

液体的密度和粘度分别用ηv和ρv表示。 而cq是剪切模量(C�66)，通常为 60GPa。进一步

的，1996年，Rodahl等利用 Navier-Stokes方程得到了有关耗散因子变化(∆D)与牛顿流体性

质之间的关系的方程，

∆D =
4f0ηvρv

πρqcqn
, (3)
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为了进一步描述 QCM 的电学行为，引入了 Butterworth-Van Dyke (BVD)等效电路来分

析从电测量中提取的信息。如图 1(b)所示，其中电容C0代表远离谐振频率时，石英振子等效

于简单平行板电容器的电容量，电容C1代表石英晶体的机械弹性，电感L1代表石英晶体的初

始质量，电阻R1代表石英晶体的能量耗散。由液体黏性耦合效应的影响可以由动态电感L2

和动态电阻R2来等效，其与液体的物理性质（粘度和密度）高度相关，而由液体质量负载效

应的影响则以L3来等效。通过对石英晶体的等效电路进行推导，可以把上述参数与石英晶体

的物理特性及尺寸联系起来可得到等式 4，

C0 =
ε22

' ε0Aq

ℎq
fs

C1 =
8k0

2C0

(nπ)2

L1 =
(nπ)2

8k0
2C0ωs

2

R1 =
ηq

C1C�66

ω
ωs

2

L2 =
ωsL1

nπ
2ρ1η1

ωC�66ρq

R2 =
ωsL1

nπ
2ωρ1η1

C�66ρq

L3 =
2ωsL1ρs

nπ C�66ρq

(4)

其中k0 = e26
2 (C�66 ε22

' )为 AT切石英晶体机电耦合常数，和ωs为 QCM无扰动串联谐振

角频率。QCM 的串联谐振频率为fs = 1/2π(LC1)0.5，其中 L 为L1 + L2 + L3之和，C1不受质

量或液体粘度的影响而发生改变。由于串联谐振频率只与石英晶体本身的特性有关，因此串

联谐振频率fs通常被作为 QCM的基频f0被用作在测量中。当石英晶体表面接触溶液负载时，

fs所产生的微小变化为，

∆fs
fs

=−
∆L
2L

=−
L2 + L3

2 L1 + L2 + L3
, (5)

当质量和液体负载较小时，即L2+L3 ≪ L1。联合方程(4)和(5)可以得到谐振频率的变化

∆fs。

∆fs ≈−
2fs

2

N C�66ρq

ρs +
ρ1η1

4πfs

0.5
, (6)

根据公式 6 可发现，QCM 接触面质量引起的变化ρs及液体性质发生的变化ρ1η1都对

QCM 频移有影响，因此为了进一步探究溶液性质变化引起的 QCM频移必须对电路最大导

纳进行测量。对于Ymax ≈ 1 (R1+R2)，可得到

1
Ymax

≈
ηq

C1C�66
+

1
NπC1

ρ1η1

C�66πfsρq

0.5

, (7)

等式 7最终表明，最大导纳随着液体的密度ρ1和粘度η1的增大而减小，但与质量负载ρs
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无关，不过此时所提及的液体密度是接近 QCM表面的液体面密度而非液体的体密度。因此，

可通过 QCM接触不同溶液时产生的频率偏移响应的不同，实现溶液的密度及粘度的测量。

由于包含待测目标的被测溶液其基载液大都为水这类经典的牛顿流体，其溶液内任一点

上的剪应力都同剪切变形速率呈线性函数关系，其溶液粘度不会发生变化。不过当被测溶液

中加入免疫磁珠后，不仅溶液的初始粘度及密度会随之增大，且其力学性能就能由外加磁场

引起溶液内部磁性粒子分布改变而变化。因此根据溶液特性，检测原理如图 1(c)所示，初始

阶段 QCM表面仅有流动的基载液，当向被测溶液中加入密度远大于溶液密度的磁珠后，因

为在相同体积内 QCM表面被测溶液质量增加，因此 QCM的谐振频率随之降低。此时采用

永磁体放置于 QCM正上方以施加垂直表面的静态磁场，近似均匀分布在溶液中的磁珠在磁

场的影响下停止布朗运动而被磁化后向磁极方向聚集。由于磁珠在磁场诱导下的运动方向与

QCM的溶液接触面方向相反，因此QCM接触面的溶液密度及粘度剧烈降低，进而使得QCM

的频率增加。此外，由于呈现超顺磁性的磁珠其剩磁和矫顽力都近似为零，所以，当撤去磁

场时，磁珠聚集消失并在重力的作用下在溶液中重新分散，此时 QMC接触面的溶液密度及

粘度恢复至上一阶段。由于不同磁珠浓度下的溶液其初始粘度及密度不同，因此可利用相同

磁场下 QCM频率偏移响应的不同判断溶液磁珠的浓度。总而言之，本方法通过外磁场诱导

包含磁珠的被测溶液力学特性发生变化，利用 QCM对负载溶液的敏感性以对其力学特性进

行持续监测，最终实现对磁珠的浓度的高灵敏检测。

图 1 设计原理图：图(a) 负载磁珠溶液的石英晶体微天平示意图；图(b)负载磁珠溶液的石英晶体微天平

的的等效电路图；图(c)检测原理示意图。

中
国
仪
器
仪
表
学
会



2.2 设计方法

根据上述检测原理，本文设计的高灵敏磁标记分子传感芯片，如图 2所示，藉由 QCM

同时获取磁标记试剂的磁信息和质量信息，并结合多传感数据融合处理，准确提取和磁性相

关信息，实现目标生物分子的精准检测。

如图 2 所示，该传感器采用透明树脂 3D打印制作，由微流控外壳、QCM 和印刷电路

板(PCB)三个主要部分组成。采用微流体筒边缘 6个对称定位孔作为两层螺栓连接点(图 1(c))。

微通道层上部设计有样品进样口和样品出样口，由直径为 1mm 的嵌入式微通道连接。在基

础层的右中央有一个中心圆形槽，用于放置质谱仪，质谱仪的上表面被 o型橡胶圈密封在凹

槽内，与微通道形成体积为 3.5μL的测试室。QCM的下表面与底部的铜箔接触，以引导电

极到 PCB层。一对 80mm 直径的粘接垫被设计在 PCB上，为微流体盒中的 QCM电极提供

接触垫，并在板的末端为 BNC 连接器提供导电线。在 PCB上钻了 6个孔，聚乙烯螺钉插入

其中，在组装墨盒期间作为对齐结构。垫片的图案形成一个中心孔，与 QCM最终组件相匹

配并对齐。首先将 QCM置于微流控检测腔基层垫片的中心孔内，将石英晶体底侧的电极与

基层铜箔接触，完成上述三部分的组装。最后，电极由具有高导电性的铜箔引导到放置在

PCB层上的粘接垫上。

图 2 QCM+微流道检测芯片设计图及实物图

如图 3所示，所设计的检测系统除了本文提出的传感器外，还包括蠕动泵、外磁场和频

率计。其中蠕动泵用以为所制备的微流传感器提供稳定的流体，其中溶液在外磁场的影响下，

传感器的相应输出进入频率计被实时分析，以反映传感器中磁珠的浓度，最终形成了高通量、

快速且检测成本低的全自动检测系统。
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图 3 本文装置结构图

2.4 实验验证过程

如图 4所示，为了评估所设计的传感器对磁珠混合液的检测能力，实验采用 QCM微流

检测系统分别对浓度比为 10ng/ml，100 ng/ml，1μg/ml及 10μg/ml进行检测。图 4(a)和图 4(d)

分别显示了两种不同粒径的磁珠溶液在外加 0.3T直流磁场下的 QCM 频率变化。其实验过

程为，首先需经过 15-20min的溶液稳定，再在第 6秒通过永磁装置立即施加 0.3T直流磁场，

在第 12秒撤除，再在第 18秒时再次施加同样的磁场并维持 6秒后撤除。通过实验可观察到，

在不同浓度下的两种磁珠溶液施加磁场后 QCM的频率都会有不同频移，且由于施加的磁场

较大，因此 QCM的响应时间较短，在秒量级内即可实现较为稳定的响应。不过，通过进一

步分析可发现，第二次施加磁场时，QCM频移相比第一次稍有下降，这是因为，溶液中发

生团聚的磁珠无法在短时间内分散，使溶液恢复为初始状态，这使得该检测方法在单次测量

中重复施加磁场将会导致其检测的准确性及重复性受到较大的影响。因此为了避免这一现象

的发生，实验通过多次测量得到了 QCM频移与磁珠溶液浓度变化的趋势，如图 4(f)所示。

实验结果显示，粒径为 0.28μm的磁珠溶液在浓度为 10ng/ml，100 ng/ml，1μg/ml，10μg/ml

及 100μg/ml时 QCM频移分别为 1.7Hz，12.5 Hz，22.4Hz，48.6 Hz及 77.8 Hz；粒径为 1μm

的磁珠溶液在多种浓度下的频移为 4.1 Hz，22 Hz，45.6 Hz，78.2 Hz及 195.3 Hz。相比之下，

粒径较小的磁珠溶液在外加磁场下引起的频移为较大者的 1.76-2.51倍，进一步说明了小磁

珠溶液中的密度变化对外加磁场更敏感。

实验结果显示，传感芯片对粒径为 0.28μm 磁珠(磁标记最常用)的最低检测浓度为

10ng/mL，对应的磁珠检测灵敏度为 1.68×105个/mL。采用提出的传感器无需对被测样品进
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行分离、固定等复杂操作处理，在保证了测量灵敏度的同时，实现了全自动的高通量快速的

检测。

图 4 多种浓度比的大小磁珠混合液在外磁场影响下的频移图，图(a) (d)为两种磁珠混合液在 30s 内对骤

变外磁场的响应，图(b) (e)为磁珠混合液在 600s 内对缓变外磁场的响应，图(c) (f)分别两种磁珠混合

溶液在浓度比为 10-100ng/ml 及 10-10000ng/ml 的频移曲线图
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