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摘要: 随着柔性电子技术在医疗领域的快速发展, 人体葡萄糖浓度监测生物传感器的柔性化已

成为提高其应用优势的必要手段. 结合磁控溅射方法与微机电系统加工技术, 在聚酰亚胺基底

上设计和制备了铂基柔性可穿戴葡萄糖-温度传感器. 检测线性范围为 1.9 μmol·L−1~1.055  
mmol·L−1, 最低检测限为 1.8 μmol·L−1. 所制备的柔性葡萄糖传感器在人体汗液葡萄糖监测中表

现出优异的响应跟随性. 
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血糖含量作为评估人体健康状态的关键指标, 
其监测方法的改进显得尤为重要. 无创可穿戴血

糖传感器的研发为实时监测血糖浓度提供了可能, 
为人体健康评估提供了更为准确的数据支持, 因

此具有极高的临床应用价值[1-2]. 当前, 血糖检测

主要为侵入式方法, 虽可精确测量血糖浓度, 但会

造成患者疼痛及不便, 并增加交叉感染的风险. 因

此, 无创非侵入式葡萄糖传感器作为一种替代方

案而备受关注[3-4]. 研究结果表明, 人体汗液中葡

萄糖浓度与血糖含量具有对应关系, 且汗液成分

丰富, 能更全面地反映人体生理状态[5-6].  
根据检测机理的不同, 电化学葡萄糖传感器

可分为酶活化型和非酶活化型. 葡萄糖氧化酶对

葡萄糖具有高选择性和灵敏性, 在葡萄糖传感器

应用领域具有较高的研究价值[7]. 如 Li 等[8]开发一

种基于葡萄糖氧化酶的柔性汗液葡萄糖传感器, 
该传感器通过在柔性聚酰亚胺负载石墨烯海绵、壳

聚糖和葡萄糖氧化酶制备, 壳聚糖固化的葡萄糖

氧化酶具有更高的活性, 传感器具有低电位、高灵

敏度和对葡萄糖优异的选择性. Lin 等[9]将葡萄糖

氧化酶负载于普鲁士蓝和聚纳米复合材料上, 以

Naifion 为保护层制备了可快速采集自然汗液的葡

萄糖传感器, 此外, 该工作发现 Naifion 层可以提

高传感器的稳定性. Kuang 等[10]将 Pt 纳米颗粒和葡

萄糖氧化酶负载于丝素蛋白和 MWCNT 的柔性导

电薄膜上, 得到了可以直接检测葡萄糖和过氧化

氢(H2O2)的电化学传感器. 葡萄糖氧化酶将人体组

织液中的 B-D-葡萄糖氧化成 D-葡萄糖酸-δ-己内酯

和过氧化氢, 提高传感器的灵敏度和稳定性, 实现

快速准确的检测, 为长期连续监测提供可能性[11].  
作为人体穿戴设备的关键部件, 生物传感器

需具备小尺寸、低功耗和高灵敏度等特点. 贵金属

Pt 因其出色的导电性和电催化活性, 常被用作电

极材料. 然而, Pt 的惰性使其难以用刻蚀技术进行

图案化. Cunha-Silva 等[12]成功地通过丝网印刷方

法实现了 Pt 电极的图案化. 值得注意的是, 油墨内

部导电颗粒的随机性可能会降低最终制备电极性

能的一致性.  
本文采用微机电系统(Micro-Electro-Mechanical 

System, MEMS)技术, 以聚酰亚胺(PI)为柔性基底

制备一种无创葡萄糖传感器. 通过紫外光刻制备

电极形貌, 采用磁控溅射技术将 Pt 沉积在光刻后
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的电极表面, 用丙酮将光刻胶溶解去除光刻胶及

表面多余金属, 成功在 PI 柔性基底上将铂基电极

图案化, 最小尺寸为 40 μm. 使用壳聚糖将葡萄糖

氧化酶固化在电极表面, 通过葡萄糖氧化酶和铂

协同作用, PI-Pt 酶传感器对葡萄糖表现出较高的

灵敏度、选择性和检测极限. 在汗液葡萄糖检测实

验中, 通过比对 PI-Pt 酶传感器和葡萄糖检测试剂

盒对汗液样本的检测结果, 发现 PI-Pt 酶传感器对

人体汗液葡萄糖浓度具有较高的检测准确度.  

1 实验部分 

1.1  实验材料 
丙酮、戊二醛、磷酸二氢钾、磷酸氢二钾、浓

盐酸、过氧化氢、氯化钾、葡萄糖、聚酰亚胺溶液、

葡萄糖氧化酶、壳聚糖、电子束光刻胶. 以上材料

均从国药集团化学试剂有限公司(上海)购买.  
电化学工作站(CS310H), 武汉科斯特仪器; 磁

控溅射系统(Sputter-100Q), 北京中科泰龙; 紫外光

刻机(URE-200S/25Ani), 中国科学院光电研究所; 
反应离子刻蚀系统(RIE-100), 北京中科泰龙; 台式

匀胶机(KW-4A), 美国凯美特技术公司 ; 恒温槽

(7342A), 美国福禄克电子.  
1.2  传感器结构设计 

本实验的传感器结构如图 1 所示. 工作电极和

对电极上的孔洞可增加传感器对检测液体的导通

性, 提高传感器系统的性能和重复利用率. 此外, 
根据现有文献, 蛇形线型结构的运用已被证实能

够优化温度传感器的工作性能, 增加传感器结构

的拉伸性和可弯曲性, 提高其在各种应用场景下

的灵活性和耐用性[13].  

 
图 1  传感器结构 

1.3  柔性电极的制备 
柔性电极制备过程如图 2 所示, 以硅片作为承

载体, 依次在硅片表面旋涂一层 PMMA(A2 型电子

束光刻胶)、PI(黏度 15%)和光刻胶(AZ5214E 型正

性光刻胶), 通过光刻技术设计电极形状, 在光刻

胶表面依次磁控溅射一层厚度为 50 nm 的铬和

200 nm 的铂. 将溅射后的硅片放入丙酮溶液中去

除多余光刻胶, 再旋涂一层 PI(黏度 10%), 磁控溅

射一层 200 nm 厚的铜, 旋涂一层光刻胶, 再次光

刻后, 依次置于显影液(ZX238 型)、铜刻蚀液和丙

酮溶液, 去除电极多余成分. 通过反应离子刻蚀系

统(RIE)去除基底电极表面的 PI, 再置于铜刻蚀液

清洗掉铜, 将传感器从硅片上取下得到 PI-Pt 柔性

电极. 实验所用 PI需要进行真空处理, 以去除胶体

中的气泡, 提高成膜质量. 图 2 为传感器制作流程.  

 
图 2  传感器制作流程示意 

温度传感器 

对电极 

工作电极 

焊盘 

旋涂 旋涂 

封装 

①清洁硅片                ②旋涂 PMMA                   ③旋涂 PI                 ④第一次紫外光刻 

Si                    PMMA                        PI              AZ5214E 

AZ5214E Cr/Pt 

⑧器件制作完成          ⑦分离电极与硅片          ⑥第二次紫外光刻与封装开窗             ⑤磁控溅射 
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1.4  葡萄糖氧化酶的固定 
使用吸附-交联法将葡萄糖氧化酶固定在传感

器表面[14-15], 具体方法如下:  
用去离子水清洗电极表面后用氮气将电极吹

干, 取 30 μL 乙酸和 250 mg 壳聚糖依次溶入 10 mL
的去离子水中, 用磁力振荡器振荡 60 s 形成混合均

匀的壳聚糖溶液. 取 60 mg 葡萄糖氧化酶、10 mg
人体血清蛋白和 200 μL 壳聚糖溶液依次溶于 1 mL
去离子水中, 用磁力振荡器震荡 30 s 后得到葡萄糖

氧化酶溶液. 在电极表面滴涂 6 μL 葡萄糖氧化酶

溶液, 在通风橱风干 0.5 h 后, 取 3 μL Nafion 溶液

(质量分数 0.5%)均匀涂在电极表面, 经自然晾干后

得到 PI-Pt 酶传感器.  

2 结果与讨论 

2.1  传感器表面观察 
通过扫描电子显微镜(SEM)和台阶仪对电极

进行表征. 图 3(a)表明 PI 薄膜内部没有气泡, 表面

没有划痕或破损. 图 3(b)所示为台阶仪检测路径, 
可见电极表面存在排列规整的小孔. 经过台阶仪

测量, 结果(图 3(c))显示, 孔洞的半径约为 160 μm, 
厚度约 2 300 nm. PI 膜表面高度差在 200 nm 左右, 
表明电极上导液孔被成功制作出来, 且 PI 膜品质

较高.  

 
(a) 传感器表面 SEM 图; (b) 台阶仪探头检测区域; 

(c) 台阶仪检测图. 

图 3  SEM 和台阶仪对电极的表征 

2.2  传感器的电化学性能 
本文采用三电极体系, 以 Ag/AgCl 为参比电

极, 纯铂片为对电极, PI-Pt 酶传感器为工作电极, 

通过计时电流(i-t)法来检测传感器对葡萄糖浓度的

电化学响应. Pt 电极在施加电压为+0.6 V 时表现出

更高的电化学性能, 且铂作为一种高催化活性材

料, 对过氧化氢的催化作用尤为突出[16-17], 实验选

取+0.6 V 作为检测电位. 为了评估传感器的性能, 
在室温条件下, 将 100 mL 的 PBS 溶液(pH=6.2, 
200 r·min−1 搅拌)作为反应介质. 随后, 依次向该溶

液中滴加不同浓度的葡萄糖溶液, 并实时记录电

流响应曲线.  
PI-Pt 酶电极对葡萄糖的催化反应[18-19]如下: 

6 12 6 2 2C H O O H O    
6 12 7 2 2C H O H O , (1) 

葡萄糖在葡萄糖氧化酶的催化作用下产生葡萄糖

内脂和过氧化氢. 
铂电极在施加电位为正电压的情况下, 将过

氧化氢催化成氢离子、氧气和电子, 表达式如下: 
Pt

2 2 2H O 2H O 2e    . (2) 

由以上化学式可知, 电极酶层可将溶液中的

葡萄糖转化为 H2O2, 在外加电位下, Pt 层可将

H2O2 氧化从而产生电流. 由图 4~5 可见, PI-Pt 酶传

感器的电流响应密度随着葡萄糖浓度的增加而升

高, 在 1.9 μmol·L−1~1.055 mmol·L−1 范围内呈现出

良好的线性 (R2=0.993), 对应的灵敏度为 654.5  
A∙L∙(m2∙mol)−1, 最低检测限 LOD (s/n=3)为 1.8  
μmol·L−1.  

 
指示数字为添加葡萄糖的浓度, 单位: μmol·L−1. 

图 4  +0.6 V 下连续添加葡萄糖的电流响应 
(温度: 23~25 ℃) 
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图 5  响应电流和葡萄糖浓度校准曲线 

人体体液中含有 NaCl、CA(柠檬酸)、UA(尿
酸)、C2H4O2(醋酸)等多种物质. 通过计时电流法探

究这些物质对葡萄糖响应的影响. 依次向 200 mL 
PBS 溶液中加入 0.1 mmol 干扰物和葡萄糖, 对溶

液中的电化学响应进行检测. 如图 6 所示, 首次滴

入葡萄糖后, 电流明显升高, 这表明 PI-Pt 酶传感

器对葡萄糖有明显的催化作用; 在加入干扰物质

后, 电流无明显变化; 此外, 再次加入葡萄糖后, 
电流未受干扰物影响而再次增大, 表明 PI-Pt 酶传

感器对葡萄糖表现出良好的选择性和较高的抗干

扰能力.  

 
图 6  PI-Pt 酶电极对不同物质的电流响应曲线 

(温度: 23~25 ℃) 

2.3  温度传感器的标定 
葡萄糖酶的适温范围在 25~40 ℃, 人体温度在

34~41 ℃, 实验测量温度选取 25~44 ℃. 采用恒温

槽维持实验所需温度, 通过万用表检测不同温度

下热敏电阻的阻值, 图 7 所示为温度传感器电阻和

温度的变化关系.  

 
图 7  温度传感器的电阻—温度关系曲线 

从图中可以看出, 随着温度的升高, 热敏电阻

的阻值逐渐增大, 与温度呈线性关系(R2=0.999 72), 
在检测温度范围内, 热敏电阻的阻值范围从最低

3.38×104 Ω 到最高 3.51×104 Ω, 这一变化表明该温

度传感器具有出色的灵敏度. 通过进一步分析实

验数据得知, 在 25~44 ℃的温度区间内, 电阻温度

系数精确地为 0.002 02 ℃−1. 这一数据表明温度每

上升或下降 1 ℃, 热敏电阻的阻值将相应增加或减

少 68.42 Ω.  

3 人体汗液葡萄糖测试 

将 PI-Pt 酶电极应用于人体汗液样本检测, 收

集三名志愿者用餐前后的汗液, 使用葡萄糖检测

试剂盒和 PI-Pt 酶电极检测汗液样本的血糖水平.  
图 8 显示了 PI-Pt 酶电极对汗液样本的电流响

应情况, 由图可见, 相较于人体汗液, PBS 溶液的

响应电流明显偏低, 这归因于 PBS 溶液中缺乏葡

萄糖与电极进行反应. 进一步对比, 餐后汗液样本

的响应电流达到了 9.33 µA∙cm−2, 明显高于餐前汗

液样本的 7.34 µA∙cm−2. PI-Pt 酶电极和葡萄糖检测

试剂盒对汗液样本检测结果如图 9 所示, 结果表明

PI-Pt 酶传感器所测汗液中葡萄糖浓度与葡萄糖检

测试剂盒检测结果具有良好的响应跟随性, 进餐

后人体血糖浓度有明显提高, 符合人体生理行为. 
这表明 PI-Pt 酶传感器能够准确、灵敏地检测汗液
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中的葡萄糖浓度, 并与检测试剂盒检测结果具有

良好的一致性.  

 
图 8  传感器对汗液葡萄糖检测的电流响应 

(温度: 23~25 ℃) 

 
图 9  传感器与检测试剂盒检测汗液中葡萄糖浓度的对比 

4 结语 

通过 MEMS 工艺将葡萄糖电极和温度传感器

电极集成在 PI 柔性材料上, 制造了一种柔性葡萄

糖传感器. 该传感器利用铂和葡萄糖酶的协同作

用, 实现了对葡萄糖浓度的准确检测 , 灵敏度为

654.5 A∙L∙(m2∙mol)−1, 检 测 范 围 为 1.9 μmol·L−1~ 
1.055 mmol·L−1, 最低检测限 LOD (s/n=3)为 1.8  
μmol·L−1. 此外, 实验还对集成的温度传感器进行

了表征 , 在 25~44 ℃范围内的电阻温度系数为

0.002 02 ℃−1 (R2=0.999 72). 这种无创柔性葡萄糖

传感器对人体汗液具有良好的检测性能, 能够准

确、快速地检测人体汗液中的葡萄糖浓度. 
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Study on preparation of a flexible glucose sensor based on patterning of 
platinum electrode MEMS platform 

CHENG Qianfei1, MEI Xiaogang2, LI Fei3,4, LU Siyuan1 
( 1.Faculty of Mechanical Engineering & Mechanics, Ningbo University, Ningbo 315211, China;  

2.Institute of Flexible Electronics Technology of THU, Jiaxing 314000, China;  
3.School of Electromechanical and Rail Transit, Zhejiang Fashion Institute of Technology, Ningbo 315211, China;  

4.School of Mechanical Engineering, Yanshan University, Qinhuangdao 066004, China ) 

Abstract: With the rapid development of flexible devices in medical field, flexibility has become a must in 
extending the application of glucose biosensors for human glucose concentration monitoring. In the current work, 
a Pt-based flexible glucose-temperature sensor was designed and prepared on the polyimide substrate by 
combining magnetron sputtering method with Micro-Electro-Mechanical System (MEMS) processing 
technology. The detection linear range is 1.9 μmol·L−1-1.055 mmol·L−1, and the limit of detection (LOD) is 
1.8 μmol·L−1. The prepared flexible glucose sensor exhibits excellent responding performance in human sweat 
glucose monitoring. 
Key words: glucose; flexible; amanium (PI); platinum (Pt); electrochemical detection; MEMS 
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