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摘   要   晚期糖基化终末产物 (AGEs)是葡萄糖与骨胶原发生非酶糖基化交联的产物, 与失重性骨丢失的发生机

制相关, 而其在骨基质中积聚的机制尚不明确. 微重力下流速较慢的 L型骨微血管数量增加, 可能与 AGEs在骨

中的积聚有关. 为研究流速对血管内葡萄糖分子向骨基质的输运及 AGEs生成的影响, 开发了体外模拟血管-骨交

互界面的双层通道微流控芯片实验体系, 自研可长时连续定向供液的双注射泵系统搭载于芯片, 通过实验验证体

系的生物相容性、稳定性及组织间交互性. 结果显示, 芯片内通道主要反应区液体应力分布均匀, 为层流流动; 加

载 2.88 mL·min–1 和 0.38 mL·min–1 的高糖培养基 72 h后, 芯片中内皮细胞可正常生长; 低流量比高流量的葡萄糖

分子经微孔膜向下层胶原通道扩散的速率更高, 胶原中生成的 AGEs更多. 本文构建的实验体系具有良好的生物

相容性、长时运行稳定性及组织间交互性, 可为后续开展骨基质 AGEs积聚的生物物理学机制奠定技术基础, 具

备应用于空间生命科学研究的潜力.
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Abstract    Advanced  Glycation  End Products  (AGEs)  in  bone  matrix  are  the  products  of  non-enzy-
matic glycation of glucose and collagen, which are closely related to the mechanism of weightless bone

loss.  However,  how  AGEs  accumulate  in  bone  matrix  remains  unclear.  The  type  L  microvessels  with

slower blood flow velocity were increased under microgravity, which may be related to the accumulation

of AGEs in bone. To study the effects of flow velocity on the transport of intravascular glucose molecules

into bone matrix and the formation of AGEs in bone matrix, a bilayer channel microfluidic chip experi-

mental system was constructed to simulate the blood vessel-bone matrix interface in vitro. A self-devel-

oped double-injection-pump continuous directional liquid supply system was applied to the chip, and the

biocompatibility, stability  and  interorganizational  interactivity  of  the  system  were  verified  by   experi-

ments. The results show that the fluid stress distribution in the main region of the channel in fabricated

chip is uniform, and the flow is laminar. The endothelial cells in microfluidic chips could grow normally

after loading high sugar medium of 2.88 mL·min–1 and 0.38 mL·min–1  for 72 h, respectively. The diffu-

sion  rate  of  glucose  molecules  from to  the  lower  collagen  channel  through  the  microporous  membrane

was higher under low flow rate loading than under high flow rate loading, and more AGEs generated in

collagen.  The  experimental  system  constructed  in  this  paper  has  excellent  biocompatibility,  long-term

operational stability and interorganizational interactivity, which lays a technical foundation for further

in-depth research on biophysical mechanisms related to AGEs accumulation in bone matrix, and has the

potential to be applied to space life science research.

Key  words    Advanced glycation end products, Weightless bone loss, Blood flow velocity,

Microfluidic chip, Continuous directional fluid supply system

 

0　引言

航天员长期空间飞行时会发生失重性骨丢失, 这

一直是深空探测的主要生理障碍之一, 但失重性骨丢

失的发生机制尚不明确[1,2]. 骨组织由有机胶原基质及

无机矿物组成, 其中胶原赋予骨骼韧性[3], 并作为矿

物质沉积的基质影响骨骼硬度[4], 在维持骨力学性能

过程中起重要作用. 课题组前期研究发现, 模拟微重

力效应下, 大鼠后肢松质骨胶原基质与葡萄糖发生非

酶糖基化反应生成的晚期糖基化终末产物 (Ad-

vanced Glycation End Products, AGEs)显著增加 ,

并引起骨代谢紊乱、骨微观结构恶化、骨基质力学性

能下降[5,6], 提示 AGEs在失重性骨丢失中发挥着重

要作用 . 然而 , 微重力下大鼠后肢松质骨基质中

AGEs积聚的具体机制尚不清楚.

松质骨周围存在大量骨微血管, 为骨组织供应氧

气、各类生长调节因子及葡萄糖等营养物质[7]. 研究

发现, 模拟微重力效应下大鼠后肢骨窦状 L型微血管

显著增加[8,9], 基底膜孔径增大[10], 血管内血流速度降

低[11]. 微重力下 L型微血管中较慢的流速是否增加了

葡萄糖分子扩散至骨基质的概率, 从而引起胶原内

AGEs的增加, 目前尚不明确. 因此, 研究不同流速对

葡萄糖向骨胶原输运及胶原中 AGEs生成的影响, 有

助于阐明骨基质中 AGEs积聚的原因, 从新的视角探

寻失重性骨丢失的发生机制.

开展上述实验研究需在体外模拟组织间交互作

用并实时观测小分子扩散, 而微流控芯片具有体积

小、功耗低、集成度高等优点, 是体外研究血管–骨基

质组织交互作用及物质跨屏障转运的首选[12,13], 同时

也为后续开展空间站匹配实验提供技术支撑. 根据实

验需求, 设计了一款包括上下双层流道和多孔透明聚

酯 (PETE)膜间隔的微流控芯片. 芯片采用透光聚二

甲基硅氧烷 (PDMS)材料制造[14], 以便观察上层流道

葡萄糖分子向下层胶原通道的扩散情况.

研究中葡萄糖分子和胶原反应生成 AGEs至少

需要 3天, 因此需对芯片加载长时不间断的稳定流动

刺激. 目前在微流控芯片培养系统中, 流体控制装置

主要通过蠕动循环和注射两种方式灌注培养基[15]. 其
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中, 蠕动泵虽然可以实现长时流动, 但产生的液体脉

动可能会破坏细胞在芯片中的生长状况[16]. 而注射灌

注方式虽然可以通过步进电机程序性控制注射器精

确、均匀输送/抽取液体, 但由于注射器容积有限, 单

向供液时间较短[17]. 目前可以实现长时加载稳定单向

液体的装置尚依赖于进口, 成本较高, 因此本文研发

了一款长时连续定向供液系统搭载于微流控芯片, 通

过注射/抽取流道的切换和两台注射泵换向的配合实

现芯片内部液体的长时单向稳定流动.

为验证实验体系的生物相容性、供液系统的运行

稳定性及微流控芯片的交互性, 本文对芯片加载了不

同流速的高糖培养基以检测长时培养下内皮细胞的

生长状况, 还检测了流道中葡萄糖扩散至胶原的情

况, 以及 3天后胶原中的 AGEs生成情况. 

1　实验体系的构建
 

1.1　微流控芯片的设计和制造

研究设计的血管–骨基质交互微流控芯片为上下

双层流道芯片 , 每层流道高度为 500 μm、宽度为

1000 μm, 主要流道的长度为 1 cm, 两层流道通过带

有约 10 μm孔径的 PETE膜分隔 (见图 1). 采用模塑

法制造微流控芯片, 利用 3D打印技术制造上层及下

层芯片模具. PDMS弹性体基料和固化剂按比例混合

浇筑成形用于制造上下层芯片, 等离子枪处理芯片表

面进行封接. 芯片总厚度为 6 mm, 便于显微镜观察.

上层流道灌注高糖培养基溶液用于模拟血管内血液

流动, 下层通道灌注胶原模拟骨基质, PETE膜用于

模拟血管基底膜[18]. 

1.2　微流控芯片流道内液体流动数值模拟

研究表明, 骨中窦状和非窦状毛细血管网内内皮细

胞受到的剪切应力分别约为 0.2 Pa和 1.5 Pa[19]. 流

体剪切力公式如下:

Q =
WH2τ

6µ
. (1)

τ

其中, Q 为加载流量 (mL·min–1), W 为芯片主要流道

的宽度 (μm), H 为芯片主要流道的高度 (μm),  为剪

切应力 (Pa), μ 为黏度 (kg·m·s–1). 根据公式分别计算

得到双注射泵连续定向供液系统对血管–骨基质交互

微流控芯片加载的液体流量应为 0.38 mL·min–1

和 2.88 mL·min–1.

将微流控芯片通道 3D模型导入 Fluent软件

(Fluent Inc., 美国), 设定上层通道进口液体流量分别

为 QH=2.88 mL·min
–1 或 QL=0.38 mL·min

–1, 流体方

向垂直于水平面 , 设置流体密度 ρ=1×103 kg·m–3,

μ=1.3×10−3 kg·m·s–1, 设定通道内流体不可压缩. 在

所有壁面上施加无滑移边界条件. 计算通道液体流速

和壁面剪切力分布 (见图 2). 

1.3　双注射泵连续定向供液系统的设计和研制

常用的单一注射泵由于注射器容量限制, 每隔一

段时间须切换液体流动方向, 因此不能对微流控芯片

内的贴壁细胞提供长时间的连续单向流剪力. 本文自
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图 1    血管–骨基质交互微流控芯片设计. (a)微流控芯片三维结构, (b)微流控芯片模拟的血管–骨基质

交互界面, (c)微流控芯片实物, (d)微流控芯片内交互界面剖面

Fig. 1    Design of blood vessel-bone matrix interactive microfluidic chip. (a) 3D structural diagram of microfluidic

chip, (b) the blood vessel-bone matrix interactive interface simulated by microfluidic chip, (c) the picture of

microfluidic chip, (d) the sectional view of interactive interface inside microfluidic chip
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研了一套双注射泵连续定向供液系统 (见图 3), 系统

具备四条流道管路、两台注射泵, 每台注射泵各有一

条注射流道和一条抽取流道, 且同一注射泵的两条流

道由一个电磁夹管阀 (WK02-417-3/5, 杭州沃坤科技

有限公司, 中国)同时控制, 开放一条流道的同时关闭

另一条流道. 继电器 (JQC-3 FF-S-Z, 深圳市维芯电

子有限公司, 中国)控制电磁夹管阀通断电以改变流

道的开放/关闭状态. 步进电机改变注射泵推板运动

方向控制注射器活塞运动, 使其在注射/抽取液体的

两种工作模式间切换.

在切换工作模式时, 单片机同时向两个注射泵和

继电器发送指令. 注射泵收到指令后切换步进电机旋

转方向, 改变注射器的注射/抽取状态; 继电器收到指

令后改变电磁夹管阀的通断电状态, 使同一注射泵两

条流道开关状态切换. 通过上述操作可实现流经微流

控芯片流道中的液体不间断, 且方向保持不变.
 

2　实验体系的验证
 

2.1　微流控芯片内的胶原构建及细胞培养

将 I型鼠尾胶原原液 (354236, CORNING,  美

国)用 PBS和 NaOH溶液 (C44728, Thermo Fisher,

美国)、双蒸水配置成浓度为 3 mg·mL–1 的胶原溶液.

将胶原溶液注入芯片下层通道, 放置于 37℃ 培养箱

中孵育 2 h使胶原自组装成纤维结构, 仿生骨组织胶

原基质.

将高糖 DMEM培养基 (C11965500 BT, Ther-

mo Fisher, 美国)、胎牛血清 (SH30070.031, Hyclone,
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图 2    Fluent软件对微流控芯片上层流道内液体

流动进行数值模拟

Fig. 2    Numerical simulation of fluid flow in upper

channel of microfluidic chip by Fluent software
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图 3    双注射泵连续定向供液系统不间断单向供液原理

Fig. 3    Schematic of double-injection-pump continuous directional liquid supply system

supplying uninterrupted unidirectional liquid
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美 国 )、 青 霉 素 –链 霉 素 –两 性 霉 素 B混 合 溶 液

(P7630, 北京索莱宝科技有限公司 , 中国 )、高糖

DMEM粉末 (12100061, Thermo Fisher, 美国)配置

为葡萄糖浓度为 40 mmol的高糖培养基溶液, 用于

细胞培养. 将密度为 1×106 mL–1 的 EA.hy926内皮

细胞接种于芯片上层流道内培养 8 h, 培养环境为

37℃, 5% CO2. 细胞贴壁于 PETE膜后补充培养基,

继续培养 24 h至 PETE膜上形成单层内皮细胞层. 

2.2　双注射泵连续定向供液系统对芯片

进行动态加载

葡萄糖扩散观测实验中, 供液系统将 40 mmol

FITC-荧光葡萄糖溶液注入未接种内皮细胞的芯片上

层流道中加载 30 min. 内皮细胞动态培养及胶原

AGEs生成实验中, 供液系统将高糖培养基注入芯片

上层流道, 连续定向供液加载 3天. 根据流速将实验

设 置 为 三 组 : 对 照 组 (静 置 培 养 )、 低 流 量 组

(0.38 mL·min–1)和高流量组 (2.88 mL·min–1). 

2.3　免疫荧光染色

对培养前以及培养 3天后各组芯片中的细胞进

行免疫荧光染色 . 将 PETE膜取出 ,  4%多聚甲醛

(P1110, 北京索莱宝科技有限公司, 中国)室温固定

10 min, 0.1%的 Triton X-100 (DE-0694 A, 北京拜

尔迪生物技术有限公司 , 中国 )室温孵育 5 min,

4%的 BSA (36101 ES, 上海翊圣生物科技有限公司,

中国)封闭 30 min, CD31一抗 (1∶50, ab182981, Ab-

cam, 英国 )  4℃ 孵育过夜 , 加入 Cy3羊抗兔二抗

(1∶100, A0516, 上海碧云天生物技术股份有限公司,

中国)室温孵育 2 h, 抗荧光淬灭封片剂 (P0126, 上海

碧云天生物技术股份有限公司, 中国)封片后, 激光共

聚焦显微镜 (SP8, Leica, 德国)63 x油镜拍照. 

2.4　葡萄糖在胶原中的扩散检测

使用激光共聚焦显微镜 (SP8, Leica, 德国)在

10 x物镜下实时观测 30 min内各组微流控芯片上层

流道中的荧光葡萄糖分子向下层胶原通道的扩散情

况. 前 5 min内每隔 30 s层扫一次, 5～10 min内每

隔 1 min层扫一次, 10 min后每隔 10 min层扫一次,

每次层扫分别记录上、下通道内各 10层的荧光强度,

每层间隔 50 μm. 并根据菲克第一定律[20], 有

J = PD (Cvessel − Ccollagen) . (2)

计算各组扩散过程内垂直方向的扩散–渗透系数

PD(μm·s
–1). 其中, J 为扩散通量 (mol·s–1·μm–2), 即单

位时间单位截面内扩散至胶原的葡萄糖粒子数 ,

Cvessel 为上层模拟血管流道内荧光葡萄糖浓度

(mol·L–1), Ccollagen 为下层胶原基质内的荧光葡萄糖

浓度 (mol·L–1). 由于胶原中葡萄糖初始浓度为

0 mol·L–1, 且用各层平均荧光强度代表葡萄糖浓度,

式 (2)可进一步变形为

dIcollagen
Adt

= P D
Ivessel
Vvessel

. (3)

其中, Icollagen 为胶原内层平均葡萄糖荧光强度 (AU),

A 为荧光成像的横截面积 (μm2), t 为扩散时间 (s),

Ivessel 为血管流道内初始葡萄糖荧光强度 (AU),

Vvessel 为血管流道内荧光成像的光学体积 (μm3). 

2.5　傅里叶变换红外光谱 (FTIR)检测 AGEs含量

培养 3天后, 提取各组微流控芯片下层流道内的

胶原, 放置于 FTIR显微光谱仪 (AIM-9000, 岛津, 日

本)的金刚石载物台上, 以透射模式扫描样本, 光阑大

小为 100 μm×100 μm, 光谱范围为 3500～500 cm–1

波数, 分辨率为 2 cm–1, 每个光阑扫描 16次后计算平

均值, 减去被测样本的基底光谱, 并进行自动大气

校正.

使用 IR solution(Version 2.20, 岛津, 日本)提取

光谱, 如图 4(a)所示, 分析方法同课题组先前研究[6].

具体来说, 对光谱进行平滑处理, 平滑数为 10. 使用

Origin软件 (Version 2018, Originlab, 美国)对谱图

中酰胺 I带 (1600～1710 cm–1)进行高斯分峰 (见图

4b), 分成 7个子峰 :  1610,  1630,  1645,  1661,  1678,

1692, 和 1702 cm–1. 通 过 计 算 子 峰 1678 cm–1 和

1692 cm–1 的比值得到 AGEs含量[21].

使 用 GraphPad  Prism软 件 (Version  10.1.0,

GraphPad, 美国)进行统计学分析 , 数据均采用均

值±标准差 (mean±SD)表示, 各组数据符合正态分

布且方差齐, 采用单因素方差分析 (One-way ANO-

VA), LSD法进行事后检验, P<0.05表示具有显著性

差异. 

3　结果
 

3.1　芯片内液体加载仿真模拟结果

利用 Fluent软件进行数值模拟计算, 结果显示

对芯片上层流道分别加载流量为 QL=0.38 mL·min
–1

和 QH=2.88 mL·min
–1 的液体后, 上层流道内流速 (见
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图 5 a, b)及壁面剪切应力均分布均匀 (见图 5 c, d),

雷诺数 Re 均远小于 2000, 液体流动状态表现为层流.
 

3.2　血管–骨基质交互微流控芯片生物相容性

在微流控芯片中培养 EA.hy926细胞 24 h后, 发

现其在 PETE膜上生长状态良好, 汇合度较高, 且可

以检测到内皮细胞标志物 CD31的表达 , 如果图

6(a)所示. 静置培养或使用双注射泵系统加载高/低

流量高糖培养基培养 3天后, 微流控芯片中内皮细胞

均能保持正常生长, 如图 6(b)～(d)所法, 说明芯片

具有良好的生物相容性. 在静置和 0.38 mL·min–1 加

载情况下, 内皮细胞排布较为紧密, 形态呈卵圆形. 但

在 2.88 mL·min–1 加载情况下, 显微镜下可观察到的

内皮细胞数量较少, 如图 6(d)所示.
 

3.3　不同流速下葡萄糖分子短时扩散情况

葡萄糖扩散实验结果显示, 相较于静置组, 加载

0.38 mL·min–1 和 2.88 mL·min–1 组在 30 min内扩散

的葡萄糖分子较少 (见图 7). 在三组中, 前 180 s胶原

中层平均荧光强度均近似线性增加 , 如图 8(a)～
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  Flow velocity distribution diagram under
low flow rate condition (Q  = 0.38 mL·min-1)
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  Flow velocity distribution diagram under
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图 5    数值模拟血管–骨基质交互微流控芯片上层流道内的液体流动情况

Fig. 5    Numerical simulation of fluid flow in upper channel of blood vessel-bone matrix interactive microfluidic chip
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(c)所示, 计算得到该扩散过程的垂直扩散–渗透系数

分别为  PD_static=1.29 μm·s
–1, PD_low=0.725 μm·s

–1,

PD_high=0.0806 μm·s
–1, 如图 8(d)～(f)所示, 随着加

载流速的增加, PD 逐渐下降, 说明随着流速的增加,

葡萄糖的扩散逐渐受到抑制. 600 s以后, 静置组胶原

中层平均荧光强度继续线性增加, 如图 8(d)所示, 随

后维持不变; 加载 0.38 mL·min–1 液体组胶原中层平

均荧光强度在达到最高点后, 开始逐渐下降 (见图

8e); 加载 2.88 mL·min–1 液体组胶原中层平均荧光强

度呈波动变化 (见图 8f).
 

3.4　不同流速培养 3天后骨胶原中 AGEs

的生成情况

静置培养或利用双注射泵连续定向供液系统加

载高/低流量高糖培养基培养 3天后, 通过 FTIR检

测血管–骨基质交互芯片中胶原 AGEs的生成情况.

结果发现, 随着流速的增加, 尽管由于检测样本量较

少, 无显著性变化, 但胶原 AGEs含量仍呈减少趋势

(见图 9), 提示流速增加可能会通过减少葡萄糖分子

向胶原的扩散减少 AGEs的生成. 

4　讨论与结论

搭建了一种组织交互微流控芯片实验体系, 包括

用于模拟血管–骨基质交互界面的上下双层通道微流

控芯片及能为芯片提供连续定向液体流动的双注射

泵系统. 其中, 芯片上下双层通道的设计旨在模拟血

管中生物分子向骨组织的物质输运. 血管与其他组织

间进行物质交换的屏障是由内皮细胞和血管基底膜

构成的[22], 葡萄糖分子只有先穿过内皮细胞间隙或被

内皮细胞转运蛋白转运 , 再穿过多孔的血管基底

膜[23], 才能扩散进入组织中, 因此本研究中在多孔膜

上接种单层内皮细胞是在血管化类器官芯片中模拟

血管屏障的有效方法 [24]. 目前常用的多孔膜有

PDMS膜和商用合成膜 , 包括聚酯膜 (Polyester

Membrane)和 聚 碳 酸 酯 膜 (Polycarbonate  Mem-

 

(a) (b)

(c) (d)

25 µm 25 µm

25 µm 25 µm

图 6    免疫荧光染色检测动态培养前 (a)以及静置 (b)、低流速 (c)、高流速 (d)动态培养

3天后微流控芯片中内皮细胞 CD31表达

Fig. 6    CD31 expression of ECs in the microfluidic chip (a) before and after 3-day dynamic culture under static (b),

low (c) and high (d) flow velocity conditions were detected by immunofluorescence staining
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brane)等. PDMS膜聚合物为网状结构会导致葡萄糖

小分子的阻滞, 因此本研究中选择不会吸收小分子

的、力学强度足够支持内皮细胞且透光性更好的大孔

径 (10 μm) PETE膜来模拟基底膜[18,25]. 另外, 由于
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图 7    激光共聚焦观测静置 (a)、低流速 (b)、高流速 (c)状态下血管–骨基质交互微流控芯片

中葡萄糖分子向胶原的扩散情况

Fig. 7    Diffusion of glucose molecules into collagen in the microfluidic chip under static (a), low (b) and

high (c) flow velocity conditions observed by the laser confocal microscopy
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图 8    静置 (a)(d)、低流速 (b)(e)和高流速 (c)(f)状态下微流控芯片中葡萄糖分子荧光强度随时间的变化情况

Fig. 8    Changes in the fluorescence intensity of glucose molecule with time in the microfluidic chip

under static (a)(d), low (b)(e) and high (c)(f) flow velocity conditions
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多孔膜的厚度与孔径的比例会影响分子的渗透和质

量传输速度[26], 且在机体内骨干骺端的静脉血管孔径

和厚度也较接近[27], 因此本研究选择了与孔径更接近

的厚度 (9 μm), 以保持与骨微血管中相似的葡萄糖分

子扩散情况.

微流控系统可通过提供 μL级的动态培养条件对

细胞或组织附近环境参数进行精准的时空控制, 从而

探究特定的生物物理学问题[24], 但现有大部分流动控

制系统不能为微流控芯片提供长时稳定流剪力[28]. 目

前主要使用德国的 ibidi微流控系统对微流控芯片进

行长时单向连续供液, 如 Hampel等[29] 利用 ibidi系

统对角膜上皮细胞施加 1.4 Pa 单向不间断流剪力

72 h, Geng等[30] 对小鼠瓣膜间质细胞施加 0.5 Pa单

向不间断流剪力 24 h. 但 ibidi系统通常为气动泵推

动液体, 存在培养液容易污染、需定期更换滤菌膜等

缺点. 本文研发的连续定向供液系统机械部分与细胞

培养相关部分分离, 系统中与培养液直接接触的注射

器、硅胶管、储液瓶、微流控芯片均可更换灭菌, 且能

够达到 μL级的供液精度. 此外, 采用注射泵培养微

流控芯片能够克服由于细胞生长引起的培养液流体

力学性质变化带来的液体流动影响, 在长时灌注培养

时保持液体加载的精确性[31], 因此相较 ibidi系统更

具备实验优势. 本供液系统仍存在一些缺陷, 由于系

统采用外部注射泵为微流控芯片供液, 而声、光、电、

磁、热等驱动的集成在微流控芯片内部的微泵相对更

为轻便[32], 因此本文研发的系统在硬件集成方面仍有

待提升.

进一步对微流控芯片实验体系进行实验研究, 验

证了系统的各项性能. 研究发现, 对微流控芯片中的

内皮细胞不加载或长时加载低流速液体时, 内皮细胞

生长状态良好, 而长时加载高流速液体时, 贴附在流

道底部的内皮细胞显著减少. 虽然本研究验证了实验
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图 9    双注射泵连续定向供液系统对微流控芯片进行动态培养 3天, 通过 FTIR检测静置 (a)、低流速 (b)

和高流速 (c)情况下胶原中 AGEs含量定量分析统计结果 (d)

Fig. 9    Microfluidic chip was dynamically cultured for 3 days using a dual-syringe pump continuous directional

infusion system. AGEs content in collagen was quantitatively analyzed via FTIR under static (a),

low-flow (b), and high-flow (b) conditions, with statistical results shown in (d)
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体系的生物相容性, 但由于接种细胞密度及培养时间

不足等原因, 没有在芯片中形成连续完整的细胞层,

未来将在应用研究中进一步改善细胞培养条件, 以模

拟血管屏障. 此外, Yu等[33] 的研究同样发现, 对内皮

细胞施加低于 0.83 Pa 的剪切应力 24 h后, 内皮细胞

能够紧贴芯片底部生长、形态保持卵圆, 但对细胞施

加大于 1.67 Pa 的微高剪切应力后, 内皮细胞会脱离

PDMS芯片. 这可能是因为长时间高流剪力破坏了内

皮细胞在疏水性聚合物表面上的贴附[34]. 本研究初步

未观察到剪切力对内皮细胞的取向性产生影响, 推测

这是由于本研究使用的是人脐静脉细胞株 EA.hy926

(该细胞株由于其生长曲线稳定且在一定程度上具备

原代 HUVECs所具有的生物特性[35], 而被广泛应用

于在微流控芯片内构建血管的研究中[36]). 研究表明,

EA.hy926内皮细胞系高表达 CCM蛋白, 这导致其

取向不受剪切力影响[37].

检测不同流速下葡萄糖分子跨多孔膜向胶原扩

散的扩散–渗透系数后发现, 葡萄糖分子沿垂直于液

体流动方向上的扩散速率随流速增加而减小. 此外,

在低流速情况下, 200 s后胶原内葡萄糖分子逐渐减

少; 而高流速情况下, 胶原内葡萄糖分子含量则呈波

动性变化, 这可能与错流对物质跨膜渗透的影响有

关[38]. 培养 3天后, 检测胶原中 AGEs含量发现高流

量组生成的 AGEs最少, 说明流速增加会抑制葡萄糖

向胶原扩散, 影响其与胶原进行非酶交联. 但本研究

只检测了葡萄糖分子一维扩散速率, 以垂直方向上的

扩散–渗透系数表征了葡萄糖扩散至胶原内的快慢,

而葡萄糖在骨基质内的扩散模式和分布情况极其复

杂[39], 后续可深入探索葡萄糖分子三维扩散情况, 完

整描述其跨膜及在胶原中的扩散过程.

综上, 设计研制了一款可用于模拟血管–骨基质

交互作用的微流控芯片并搭载于双注射泵连续定向

供液系统, 成功在地面实验条件下实施精准定向加载

不同流速的液体, 实现了长时不间断液体培养 (3天).

通过检测不同流速下内皮细胞的生长状态、葡萄糖分

子的扩散情况以及胶原 AGEs的生成情况, 初步验证

了流速大小对骨胶原基质 AGEs生成的假设.

在空间站实验资源稀缺的条件下, 微流控芯片实

验体系能够显著降低有效载荷和发射成本, 已逐渐成

为助力空间生命科学研究的重要技术支撑[32]. 例如,

Soni等[40] 利用微流控芯片测定了微重力对秀丽隐杆

线虫肌肉力量的影响, Mair等[41] 利用心脏微流控芯

片研究了微重力对心肌细胞线粒体的不利影响, Lid-

berg等[42] 利用蠕动泵将含人血清和维生素 D的培养

基以 0.5 μL·min–1 的流速加载于集成的肾小管上皮

组织芯片培养体系 48 h后, 检测上皮细胞全转录组

的变化. 除此之外, 美国国立卫生研究院 (National

Institutes of Health, NIH)还资助了包括用于研究铜

绿假单胞菌感染的肺–骨髓组织芯片、用于研究创伤

后骨关节炎的软骨–骨–滑膜组织芯片、用于研究鼠伤

寒沙门氏菌感染的肠道上皮黏膜芯片等, 以开展空间

站器官间交互作用研究[43]. 本文地面验证实验结果证

明, 所开发的用于研究血管–骨基质交互的微流控芯

片实验体系具有良好的生物相容性、液体流动稳定

性、组织间交互性, 具备深入开展空间站实验的良好

技术储备, 为推动进一步开展空间实验研究, 从生物

物理学角度深入分析微重力下骨胶原 AGEs积聚的

原因, 从全新视角探索失重性骨丢失的发生机制奠定

了坚实的技术基础.
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