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Ｔ 形微流控芯片液滴成形与细胞封装的理论
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摘　 　 　 要: 连续相与离散相的速度取值是影响 Ｔ 形微流控芯片产生液滴的关键因素. 细胞在 Ｔ 形微流通

道的液滴包裹和细胞封装成为基因测序的研究热点ꎬ因此本文结合水平集与流体动力学方法ꎬ分析了液滴尺

寸与红细胞封装的动态输运问题. 在离散相和连续相通道宽度分别为 ５０ μｍ 和 ８０ μｍ 的 Ｔ 形微流控芯片内

部ꎬ以水和正十二烷油为目标溶液进行计算仿真. 计算结果表明水溶液初始速度 ０􀆰 ０１２ ｍ / ｓꎬ表面张力

５ ｍＮ/ ｍꎬ接触角 １６５°时ꎬ毛细数 Ｃａ 从 ０􀆰 ００８ 增大至 ０􀆰 １ꎬ会使液滴的尺寸降低ꎬ液滴成形频率加快. 同时ꎬ黏
滞力大于两相流表面张力会导致直径 ５μｍ 红细胞的封装效率变低ꎬ使其紧贴通道墙壁作直线运动.
关　 键　 词: 微流控ꎻ液滴ꎻ细胞封装ꎻ水平集ꎻ流体动力学

中图分类号: ＴＮ ４９２ꎻＴＱ ４６０􀆰 １　 　 　 文献标志码: Ａ　 　 　 文章编号: １００５ － ３０２６(２０２０)０３ － ０４５２ － ０５

Ｔｈｅｏｒｙ ｏｆ Ｄｒｏｐｌｅｔ Ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ Ｃｅｌｌ Ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｉｏｎ ｆｏｒ Ｔ￣
Ｓｈａｐｅｄ Ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓ Ｃｈｉｐ
ＨＵ Ｓｈｅｎｇꎬ ＬＩＡＯ Ｚｉ￣ｗｅｉꎬ ＣＡＩ Ｌｕꎬ ＪＩＡＮＧ Ｘｉａｏ￣ｘｉａｏ
(Ｓｃｈｏｏｌ ｏｆ Ｃｏｎｔｒｏｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ Ｎｏｒｔｈｅａｓｔｅｒｎ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ ａｔ Ｑｉｎｈｕａｎｇｄａｏꎬ Ｑｉｎｈｕａｎｇｄａｏ ０６６００４ꎬ Ｃｈｉｎａ􀆰
Ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ａｕｔｈｏｒ: ＨＵ Ｓｈｅｎｇꎬ Ｅ￣ｍａｉｌ: ｈｕｓｈｅｎｇ＠ ｎｅｕｑ􀆰 ｅｄｕ􀆰 ｃｎ)

Ａｂｓｔｒａｃｔ: Ｔｈｅ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓ ｐｈａｓｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｄｉｓｃｒｅｔｅ ｐｈａｓｅ ａｒｅ ｔｈｅ ｋｅｙ ｆａｃｔｏｒｓ
ａｆｆｅｃｔｉｎｇ ｔｈｅ ｄｒｏｐｌｅｔｓ ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ ｃｈｉｐ. Ｔｈｅ ｄｒｏｐｌｅｔ ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｅｌｌｓ ｉｎ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ ｃｈａｎｎｅｌｓ ｂｅｃｏｍｅ ｈｏｔ ｔｏｐｉｃｓ ｆｏｒ ｇｅｎｅ ｓｅｑｕｅｎｃｉｎｇ.
Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｔｈｅ ｄｙｎａｍｉｃ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｔｏ ｂｏｔｈ ｄｒｏｐｌｅｔ ｓｉｚｅ ａｎｄ ｂｌｏｏｄ ｃｅｌｌ ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｉｏｎ ｉｓ
ｓｔｕｄｉｅｄ ｂｙ ｃｏｍｂｉｎｉｎｇ ｌｅｖｅｌ ｓｅｔ ｍｅｔｈｏｄ ｗｉｔｈ ｈｙｄｒｏｄｙｎａｍｉｃｓ. Ｔｈｅ ｗａｔｅｒ ａｎｄ ｎ￣ｄｏｄｅｃａｎｅ ｏｉｌ ａｓ
ｏｂｊｅｃｔｉｖｅ ｉｓ ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｉｎ ｔｈｅ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓꎬ ｉｎ ｗｈｉｃｈ ｔｈｅ ｗｉｄｔｈ ｏｆ ｄｉｓｃｒｅｔｅ ａｎｄ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓ
ｃｈａｎｎｅｌ ｉｓ ５０ μｍ ａｎｄ ８０ μｍꎬ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ. Ｔｈｅ ｒｅｓｕｌｔｓ ｉｎｄｉｃａｔｅ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｃａｐｉｌｌａｒｙ ｎｕｍｂｅｒ (Ｃａ)
ｆｒｏｍ ０􀆰 ００８ ｔｏ ０􀆰 １ ｃａｎ ｒｅｓｕｌｔ ｉｎ ｄｅｃｒｅａｓｉｎｇ ｄｒｏｐｌｅｔ ｓｉｚｅ ａｎｄ ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ ｗｈｅｎ
ｔｈｅｒｅ ａｒｅ ｔｈｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｏｆ ａｑｕｅｏｕｓ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ０􀆰 ０１２ ｍ / ｓꎬ ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｆａｃｉａｌ ｔｅｎｓｉｏｎ ５ ｍＮ / ｍ ａｎｄ
ｃｏｎｔａｃｔ ａｎｇｌｅ １６５°. Ｍｅａｎｗｈｉｌｅꎬ ｔｈｅ ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｅｄ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ ｃａｎ ｂｅ ｄｅｃｒｅａｓｅｄꎬ ｓｏ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｂｌｏｏｄ
ｃｅｌｌ ｗｉｔｈ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ５μｍ ｍｏｖｅｓ ｓｔｒａｉｇｈｔｗａｙ ｎｅａｒｂｙ ｔｈｅ ｗａｌｌ ｄｕｅ ｔｏ ｖｉｓｃｏｓｉｔｙ ｆｏｒｃｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｔｈａｎ
ｓｕｒｆａｃｅ ｔｅｎｓｉｏｎ.
Ｋｅｙ ｗｏｒｄｓ: ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓꎻ ｄｒｏｐｌｅｔꎻ ｃｅｌｌ ｅｎｃａｐｓｕｌａｔｉｏｎꎻ ｌｅｖｅｌ ｓｅｔꎻ ｈｙｄｒｏｄｙｎａｍｉｃｓ

　 　 微 流 控 技 术 依 托 ＭＥＭＳ ( ｍｉｃｒｏ￣ｅｌｅｃｔｒｏ￣
ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｙｓｔｅｍ)工艺可以制备出１０ ~ ５００ μｍ
宽度的微沟道ꎬ用于生物细胞、蛋白质、ＤＮＡ 或病

毒的输运、分离、富集和提纯[１ － ２] . 这种微型化的

生物处理器件可极大提高精准识别和快速诊断生

物样本的能力. 因此ꎬ针对生物芯片实验室( ｌａｂ￣
ｏｎ￣ａ￣ｃｈｉｐ)或微全分析系统(ｍｉｃｒｏｍｅｔｅｒ￣ｓｃａｌｅ ｔｏｔａｌ

ａｎａｌｙｓｉｓ ｓｙｓｔｅｍｓꎬ μＴＡＳｓ)的现代生化检测技术由

于微流控技术的发展得到了越来越多学者的广泛

关注和推广. 在微流控技术多元化的研究过程中ꎬ
液滴微流控( ｄｒｏｐｌｅｔ￣ｂａｓｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓ) 是其发

展和创新的一个研究分支. 液滴微流控芯片可连

续性地产生皮升(ｐＬ)到纳升(ｎＬ)量级的液珠ꎬ
用于单细胞培育[３]、基因识别[４] 和药性毒理研究



　 　

等领域[５] . 以单细胞基因测序为例ꎬ要进行单个

活体细胞的基因测序ꎬ必须进行目标细胞和免疫

磁珠的空间孤立ꎬ防止其他细胞的特异性干扰ꎬ阻
碍基因标记物的特征提取. 因此ꎬ液珠包裹和封装

的生物细胞、蛋白质、病毒和反应物可以有效降低

外界对生物样本的生化污染和信息干扰. 每个液

珠作为一个微型反应容器ꎬ为个体生物样本提供

很好的研究平台. 由此可以极大提高子代细胞的

基因序列识别ꎬ减少种群中光学、电学、声学或应

力等造成的宏观信息干扰ꎬ使分子生物学更能目

标化地测量单个生物的个体分化、生殖和基因突

变[６] .
当前ꎬ液滴微流控芯片结构主要分为正交

型[７]和同向型[８] . 不相溶两相流体的黏滞系数、
流速、接触角度ꎬ以及毛细数( ｃａｐｉｌｌａｒｙ ｎｕｍｂｅｒꎬ
Ｃａ)等多维变量共同决定了液滴大小和几何均匀

性. 比如:增加连续相的液体速度ꎬ易导致离散相

液体没有足够时间在沟道伸展形成均匀球形液

滴ꎬ实验观测为喷射( ｊｅｔｔｉｎｇ)现象. 反之ꎬ离散相

流体速度高于连续相流体ꎬ液滴容易在两相交界

面发生冻结(ｓｑｕｅｅｚｉｎｇ)现象. 因此在实验前期发

展一种理论模型显得尤为必要. 合理的理论模型

可以引导实验开展ꎬ并且丰富实验内涵. 已经有大

量学者开展了 Ｔ 形液滴微流控相关建模和仿

真[９]ꎬ得到与实验相符的理论解析集. 国内方面ꎬ
已有大量的学者参与了液滴形状的关键参数研

究ꎬ并提出了相关参数的优化结果[１０ － １２] . 然而在

液滴形成与细胞封装的理论研究上ꎬ鲜有学者进

行相关报道. 尤其在细胞随液体流动的轨迹和运

动特征方面ꎬ缺少相关的动态仿真数据. 因此发展

一种水平集与动力学结合的数值模型ꎬ用于 Ｔ 形

微流控细胞封装具有一定的研究价值.

１　 理论模型

当前的液滴微流控模拟方法主要分为 ＶＯＦ
法( ｖｏｌｕｍｅ￣ｏｆ￣ｆｌｕｉｄ ｍｅｔｈｏｄ)、格子玻尔兹曼法

( ｌａｔｔｉｃｅ Ｂｏｌｔｚｍａｎｎ ｍｅｔｈｏｄ)和水平集方法( ｌｅｖｅｌ
ｓｅｔ ｍｅｔｈｏｄꎬ ＬＳ) . 就前两种方法而言ꎬＶＯＦ 法的

计算精度不高ꎬ不能平滑得到离散相液滴平均曲

率边界ꎬ容易造成表面张力误差增大[９] . 格子玻

尔兹曼方法对离散相和连续相的界面张力很难找

到合理的控制参数ꎬ用以适应液滴滑移带来的收

敛问题. 由于 ＬＳ 方法满足质量守恒约束ꎬ并且具

有较好的计算精度ꎬ因此本文选择该方法分析 Ｔ
形微沟道的液滴成形和细胞封装. Ｔ 形微流控芯

片的几何结构如图 １ 所示. 其中:Ｌ 和 Ｈ 分别表示

连续相液体流动长度和 Ｔ 形微槽长度ꎻＷｄ和 Ｗｃ

分别表示离散相和连续相的微槽宽度ꎻＵｄ和 Ｕｃ分

别是离散相和连续相的流体速度. 两相流体的分布

和流向服从 Ｎａｖｉｅｒ － Ｓｔｏｋｅｓ 方程ꎬ如式(１)所示.

图 １　 Ｔ形微流通道的几何模型示意图
Ｆｉｇ􀆰 １　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓ

∂ρｕ
∂ｔ ＋ ρ(ｕ􀅰Ñ)ｕ ＝ － Ñｐ ＋ η Ñ

２ｕ ＋ Ｆｓｆꎬ

Ñ􀅰ｕ ＝ ０.
} (１)

式中:ｕ 为液体速度(ｍ / ｓ)ꎻｔ 为时间(ｓ)ꎻρ 为液体

密度(ｋｇ / ｍ３)ꎻη 为液体黏滞系数(Ｐａ􀅰ｓ)ꎻｐ 为压

强(Ｐａ)ꎻＦｓｆ是两相流之间表面张力(Ｎ / ｍ３)ꎬ其表

达式如式(２)所示:
Ｆｓｆ ＝ σδκｎ＾ . (２)

式中ꎬσꎬδꎬκ 分别为液体之间的表面张力系数

(Ｎ / ｍ)、两相流界面函数、两相流界面的曲率函

数. 它们的函数表达式如式(３)和式(４)所示:
δ ＝ ６ ｜ÑΦ ｜ ｜Φ(Φ － １) ｜ ꎻ (３)

κ ＝ － Ñ􀅰ｎ Φ ＝ ０. ５ . (４)
其中ꎬｎ 为单位向量ꎬ与液滴界面的法线方向一

致ꎬ其表达式如式(５)所示:

ｎ^ ＝ ÑΦ
｜ÑΦ ｜ . (５)

式中ꎬΦ 为相函数ꎬ取值范围在[０ꎬ １]之间ꎬ代表

了两种不相溶液体的浓度变化关系ꎬ满足式(６):
∂Φ
∂ｔ ＋ｕ􀅰ÑΦ ＝γ Ñ􀅰 ε ÑΦ －Φ １ －Φ( )ÑΦ

｜ÑΦ ｜
æ

è
ç

ö

ø
÷. (６)

式中ꎬγ 和 ε 分别为网格重置参数(ｍ / ｓ)和界面

厚度控制参数(ｍ) . 两相流密度与时间、流速的函

数关系ꎬ如式(７)所示:
∂ρ
∂ｔ ＋ Ñ􀅰(ρｕ) ＝ ０. (７)

根据式(８)ꎬ流体的密度和黏滞系数可与势

函数 Φ 联立ꎬ求解方程(１)ꎬ(６)和(７)即可获得

不同时间和位置对应的流体浓度变化.
ρ ＝ ρ０ ＋ (ρ１ － ρ０)Φꎬ
η ＝ η０ ＋ (η１ － η０)Φ. } (８)

如图 １ 所示ꎬ在 Φ 等于 ０􀆰 ５ 时ꎬ其闭合曲线

为离散相液滴与连续相流体的交界面. 因此通过
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闭合曲线积分(如式(９)所示)可得到相应液滴的

有效尺寸 ｄ(ｍ)ꎬ

ｄ ＝ ２ ３
４π∫

Ω
Φ Φ >０. ５ｄΩ( )

１ / ３
. (９)

在两相流中ꎬ毛细数 Ｃａ 反映了表面张力对液

体流动的影响. 它与黏性力和表面张力的比值有

关ꎬ如式(１０)所示:
Ｃａ ＝ ηｃＵｃ / σ. (１０)

不失一般性ꎬ本文设定的两相流流体中ꎬ连续

相势函数Φ ＝ ０ꎬ离散相势函数Φ ＝ １. 此外液滴的

形状还与表面所受应力有关ꎬ具体为流体与湿壁

剪切摩擦 Ｆｆｒ有关(Ｆｆｒ ＝ － ηｕ / β)ꎬβ 为滑移长度

(ｍ)ꎬ与离散网格的具体尺寸有关. 当液滴在微槽

移动过程中ꎬ连续相、离散相与湿壁三相交点处所

作的液 －液界面的切线与固体交界面之间的夹角

称为接触角 θ( ｒａｄ)ꎬ如图 ２ 所示. 求解上述方程

可得相关液滴的形成.

图 ２　 液滴接触湿壁示意图
Ｆｉｇ􀆰 ２　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｄｒｏｐｌｅｔ ｏｎ ｗｅｔｔｅｄ ｗａｌｌ

　 　 本文主要以红细胞为封装的目标粒子ꎬ其受

力满足 Ｓｔｏｋｅｓ 应力ꎬ如式(１１)所示:
Ｆｓ ＝ｍｐ(ｕ － ｖ) / τｐ . (１１)

式中:ｍｐ 和 ｖ 分别为细胞质量和运动速度ꎻτｐ 等

于 ρｐｄ２
ｐ / １８η(ρｐ 和 ｄｐ 分别为细胞密度和直径) .

细胞与墙壁保持弹性碰撞ꎬ满足能量守恒. 同时细

胞密度接近培养溶液密度ꎬ并且尺寸为微米量级.
因此忽略相关重力、浮力和布朗运动力等因素干

扰ꎬ能节约计算时间ꎬ提高仿真效率.

２　 水平集仿真与结果

根据上述理论模型的简要说明ꎬ本文将油 /水
(Ｏ / Ｗ)两相流作为仿真目标ꎬ其中连续相为正十

二烷(ｎ￣ｄｏｄｅｃａｎｅ ｏｉｌ)ꎬ离散相为水溶液(ｗａｔｅｒ) .
它们的基本物理量如表 １ 所示. 为更好研究毛细

数的影响ꎬ离散相水的流速 Ｕｄ ＝ ０􀆰 ０１２ ｍ / ｓꎬ且为

常数. 因此主要改变连续相油的流速ꎬ其初始数值

为 Ｕｃ ＝ ０􀆰 ０３７ ｍ / ｓ. 因此毛细数 Ｃａ 等于 ０􀆰 ０１ꎻＷｄ

和 Ｗｃ 分别为 ５０ μｍ 和 ８０ μｍꎻＬ 和 Ｈ 分别为

７００ μｍ 和１００ μｍ. 油 水 相 的 表 面 张 力 σ 为

５􀆰 ０ ｍＮ / ｍꎬ且接触角 θ 为 １６５°. 仿真平台采用

ＣＯＭＳＯＬ 有限元软件ꎬ其提供的 Ｌａｍｉｎａｒ Ｔｗｏ
Ｐｈａｓｅ Ｆｌｏｗꎬ Ｌｅｖｅｌ Ｓｅｔ ( ｔｐｆ)和 Ｐａｒｔｉｃｌｅ Ｔｒａｃｉｎｇ ｆｏｒ
Ｆｌｕｉｄ Ｆｌｏｗ ( ｆｐｔ)可以很好地进行物理耦合ꎬ实现上

述偏微分方程的动态计算.求解结果如图 ３ 所示.

表 １　 两相流的物理参数
Ｔａｂｌｅ １　 Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｗｏ￣ｐｈａｓｅ ｆｌｕｉｄｓ

流体 ρ / (ｋｇ􀅰ｍ － ３) 黏滞系数 η / (ｍＰａ􀅰ｓ)

水 １ ０００ １
正十二烷 ７５０ １􀆰 ３４

图 ３　 Ｕｄ ＝０􀆰 ０１２ ｍ / ｓꎬＵｃ ＝０􀆰 ０３７ ｍ / ｓ
液滴形成的仿真结果

Ｆｉｇ􀆰 ３　 Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｄｒｏｐｌｅｔ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ
(Ｕｄ ＝０􀆰 ０１２ ｍ / ｓꎬＵｃ ＝０􀆰 ０３７ ｍ / ｓ)

(ａ)—ｔ ＝ ４􀆰 ７ ｍｓꎻ (ｂ)—ｔ ＝ ３６􀆰 ６６ ｍｓ.

　 　 对 Ｔ 形微流控通道而言ꎬ液滴成形主要与离

散相和连续相的流体运动速度有关. 改变连续相

的流体速度 Ｕｃꎬ研究不同 Ｃａ 数值对液滴大小的

影响ꎬ如图 ４ 所示.
　 　 随着毛细数 Ｃａ 逐渐增大ꎬ固定时间内ꎬＴ 形

微流控通道产生液滴的频率逐渐变高. 在 ０ ~
３０ ｍｓ 时间内ꎬＣａ 等于 ０􀆰 ００８ 或 ０􀆰 ０１ 时仅产生一

个液滴ꎬ但是 Ｃａ 为 ０􀆰 ０４ꎬ０􀆰 ０８ 和 ０􀆰 １ 时分别产生

４ꎬ ７ 和 ９ 个 液 滴ꎬ 该 仿 真 结 果 也 与 文 献

[９ꎬ １１ － １２]一致. 通过上述的液滴形态和流体分

布进行红细胞封装的理论研究ꎬ本文仿真的红细胞

ρｐ 和 ｄｐ 分别为１ ０５０ ｋｇ / ｍ３ 和５ μｍ. 忽略细胞运动

对流体速度场的影响ꎬ根据式(１１)ꎬ结合牛顿经典应

力公式ꎬ即可得到红细胞运动轨迹ꎬ如图 ５ 所示.
　 　 红细胞在微流通道内首先受鞘流作用ꎬ使其

保持在中线位置随流体运动. 图 ５ 的红细胞自上

向下运动到两相流的交界面ꎬ受流体黏滞力作用ꎬ
被封装在了液滴内部ꎬ跟随液滴向输出通道方向

流动. 本文根据上述的 Ｃａ 数值进一步将细胞动力

模型与流体运动模块相互耦合ꎬ在 ３０ ｍｓ 时间内

得到了不同连续相流速场内部的细胞的运动轨迹

如图 ６ 所示. 该结果暗示液滴直径越大ꎬ相应封装

细胞的能力越强ꎬ细胞在液滴内部也存在一定的

抖动. 反之ꎬ较小的液滴尺寸ꎬ高的输出频率使得
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图 ４　 不同 Ｃａ 参数的 Ｔ形微流控仿真
Ｆｉｇ􀆰 ４　 Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃｓ ｒｅｌａｔｉｖｅ

ｔｏ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｃａ ｖａｌｕｅ

(ａ)—不同 Ｃａ 的液滴尺寸和产生频率ꎻ
(ｂ)—ｔ ＝ ２５􀆰 ６９ ｍｓꎬ Ｃａ ＝ ０􀆰 ００８ꎻ

(ｃ)—ｔ ＝ ２１ ｍｓꎬ Ｃａ ＝ ０􀆰 ０１ꎻ
(ｄ)—ｔ ＝ ２８􀆰 ３６ ｍｓꎬ Ｃａ ＝ ０􀆰 ０４ꎻ
(ｅ)—ｔ ＝ ２７ ｍｓꎬ Ｃａ ＝ ０􀆰 ０８ꎻ

( ｆ) —ｔ ＝ ２７􀆰 ８４ ｍｓꎬ Ｃａ ＝ ０􀆰 １.

图 ５　 红细胞在 Ｔ形微流控通道的运动轨迹(Ｃａ ＝０􀆰 ０１)
Ｆｉｇ􀆰 ５　 Ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ｃｅｌｌ ｍｏｔｉｏｎ ｉｎ Ｔ￣ｓｈａｐｅｄ

ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ ｃｈａｎｎｅｌｓ(Ｃａ ＝０􀆰 ０１)

(ａ)—ｔ ＝ ７ ｍｓꎻ (ｂ)—ｔ ＝ ２０ ｍｓ.

图 ６　 ｔ ＝３０ ｍｓ时不同 Ｃａ 的红细胞轨迹模拟
Ｆｉｇ􀆰 ６　 Ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｉｅｓ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ｃｅｌｌ ｆｏｒ

ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｃａ ｖａｌｕｅ ａｔ ３０ ｍｓ
(ａ)—Ｃａ ＝ ０􀆰 ００８ꎻ (ｂ)—Ｃａ ＝ ０􀆰 ０４ꎻ
(ｃ)—Ｃａ ＝ ０􀆰 ０８ꎻ (ｄ)—Ｃａ ＝ ０􀆰 １.

细胞的包裹能力相对较弱ꎬ细胞极易从离散相进

入连续相中单独运动. 细胞在进入两相流交界面

位置时ꎬ由于黏滞力大于界面张力ꎬ容易驱使细胞

贴近微槽边缘移动ꎬ由此降低了细胞封装效率. 低
的 Ｃａ 数值虽然能够保证细胞的自动封装ꎬ但其频

率较低. 单个细胞与细胞之间需要保持足够距离ꎬ
否则单个液滴将会封装多个细胞. 倘若开展细胞

内的信使 ＲＮＡ 测序实验ꎬ多个细胞与单个编码

磁珠配对容易造成基因误码率增大. 因此ꎬＣａ 数

值与细胞间距对于封装的研究是一个多参量优化

问题. 除此之外ꎬ液滴的接触角、细胞与墙壁非弹

性碰撞都需要进一步的研究学习. 通过对细胞或

粒子进行荧光染色ꎬ实验观测可采用高速 ＣＣＤ 摄

像机连续抓拍液滴内部的微粒ꎬ掌握其相应的运

动轨迹.

３　 结　 　 论

１)利用水平集方法仿真 Ｔ 形微流控通道的

液滴成形和尺寸参数ꎬ结果表明:离散相速度固定

在 ０􀆰 ０１２ ｍ / ｓ 时ꎬ毛细数 Ｃａ 越大ꎬ连续相速度越

大会使液滴尺寸越小ꎬ输出频率越高.
２)通过 Ｓｔｏｋｅｓ 动力学模型耦合水平集方法ꎬ

得到红细胞在两相流的运动轨迹. 毛细数 Ｃａ 越

大ꎬ黏滞力越大ꎬ细胞越容易紧贴墙壁呈直线运

动. 但是封装效率迅速降低. 若黏滞系数过小ꎬ细
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胞容易在液滴内部发生抖动ꎬ影响细胞与液滴的

同步输运ꎬ该问题需要多目标优化共同实现.
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