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摘　要：介绍了一种利用超声驻波对颗粒进行二维聚焦的方案，其可用于流式细胞仪中微量（少于８２μＬ）细胞样品的上样，无
需鞘液即可实现颗粒在管道中央的逐个排列，并能以高至０．５ｍＬ／ｍｉｎ的速度依次通过检测区。该方案避免了颗粒在管道中的
随机分布现象，提高了流式细胞检测的准确性，分析后的样品还能被无稀释地回收再利用。从驻波形成、声阻抗匹配、颗粒在声

场中的受力分析等理论出发，着重仿真分析了驻波场中颗粒在不同参数下的运动路径。在理论模型的基础上搭建了

１．４６２ＭＨｚ频率驱动的方形毛细管实验平台，利用１０和２０μｍ直径的聚苯乙烯微球验证了超声聚焦颗粒的可行性，实验表明
低流速、高声场强度时聚焦更紧密，大颗粒比小颗粒更易聚焦。该结论与仿真结果一致。
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１　引　　言

流式细胞仪是一种对快速直线流动中的单个细胞依

次进行散射光与荧光等多参数定量分析的仪器，其光学

检测光斑尺寸通常为几十微米，因此形成位置固定的聚

焦单细胞流是流式分析的核心问题之一［１］。传统流式细

胞仪在流动室中利用高速流动的鞘液包裹样品液，使细

胞经流动聚焦后依次从中心轴以直径２０μｍ的聚焦宽度
流过检测区；若要增加分析速度则需加大进样速度，这将

导致样品流直径变宽，易偏离检测高斯光斑的中心，进而

导致激发光强变化并降低仪器分辨率。同时聚焦所需的

鞘液也会大量稀释细胞样品，不适用于样品的回收与后

续分析。近期研究者尝试了一些非鞘液聚焦技术来避免

这些问题，如基于磁力［２］、电渗力［３］或介电泳力［４］等外力

的细胞聚焦方式。这些方法需要在细胞表面标记上磁性
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材料，或者直接与强电磁场接触，均可能损伤细胞。而螺

旋、蛇形等管道结构的惯性力聚焦［５］，对大小不同的细胞

的聚焦稳定性较差，且对样品的流速和细胞浓度范围有

一定要求。基于驻波声场的超声聚焦［６］可通过长距离聚

焦将颗粒紧密排列在管道中央，是一种非接触无损的细

胞操纵方式，被用于最新的Ａｔｔｕｎｅ流式细胞仪中，用于辅
助鞘液聚焦，实现高流速下细胞的准确检测。

超声聚焦是在颗粒直径远小于波长的条件下，颗粒

因与溶液介质的密度或压缩率性质的不同而受到非线性

声场中声辐射力的作用而运动到压力势能函数最低的位

置的一种现象。驻波场是常用的非线线性声场，其声波

施加在微粒上的力由主声学辐射力和二次声学辐射力两

方面组成［７］，其中主声学力直接作用于颗粒是聚焦主要

原因，它促使颗粒快速聚焦到低势能位置；而次声学力来

自粒子间散射的声波，其数量级较小［８］，只在微粒间距离

非常近时促进颗粒进一步汇聚。基于此原理，驻波声场

的声学力可将细胞紧密聚焦在流道中央，保证流式细胞

检测的灵敏度和精确度［９］。

本文描述了一种基于方形毛细管的超声驻波场对微

球等颗粒进行二维聚焦进样的方案，其可在管道中将颗粒

紧密排列在平面上，并促使颗粒以小于２０μｍ的聚焦宽度
依次经过检测区。该超声聚焦方案能在 ０．５ｍＬ／ｍｉｎ
的流速下，替代现有传统流式细胞仪中采用的鞘液聚焦

方案，具备相同的颗粒聚焦效果。同时该方案为无鞘液

聚焦方式，无需额外试剂消耗，可实现对少于８２μＬ样品
的无稀释回收。

本文首先分析了超声驻波场的形成和管道的声阻抗

的匹配，进而论述了微粒超声聚焦的原理，给出驻波场中

颗粒的受力分析，建立其运动的参数模型并进行仿真分

析；搭建了毛细管驻波测试平台，实验验证超声聚焦的可

行性，并进行了聚焦效果与声场强度、样品流速、颗粒大

小等多参数的关联测试，得到了与理论仿真一致的关系

结果；本文为当前流式细胞仪高流速下检测灵敏度和通

量不能兼得的难题提供了可行方案。

２　理论分析

２．１　毛细管道中驻波的形成与声阻抗匹配

驻波声场稳定的波腹和波节位置可作为颗粒的平衡

点，该声场经历声源发射、介质传播等过程而建立，各介

质层的声阻抗关系决定了驻波场的声强度。稳定的超声

驻波既可以通过两个相反方向的同步声源产生，也可以

通过在单超声发生器的对立面装上声波反射器来形成。

本文采用了后者的方法［１０］，设计一个宽度为半波长奇数

倍的毛细管谐振器，并调节激励频率与该谐振腔体相匹

配。该毛细管中形成垂直于流体运动方向的声驻波场，

它是两列同频率同振幅传播方向相反的平面声波叠

加［１１］，形成的驻波方程为：

ｐ（ｘ，ｙ）＝２Ａｓｗｓｉｎ
２π
λ( )ｙ·ｃｏｓ（ωｔ） （１）

ｖ（ｘ，ｙ）＝
Ｐ０
ρ０ｃ
ｓｉｎ２π

λ( )ｙ·ｃｏｓ（ωｔ） （２）

式中：Ａｓｗ是初始振幅，λ为声波波长，ω为角频率。
常见的用于驻波形成的层状谐振器结构如图１所

示，其每层都承担着不同的作用。压电片发射平面声波；

其上方的耦合层应最大限度地把声波耦合到谐振管道

中，并减少声波反射的衰减；传输层是谐振管道腔的底

部。而流体层包含流体介质和悬浮的颗粒，是超声聚焦

的作用区；顶部反射层应尽可能多地反射声波，其与入射

波叠加形成稳定的驻波。

图１　超声在管道中形成驻波示意图
Ｆｉｇ．１　Ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｏｎｏｆａｃｏｕｓｔｉｃｓｔａｎｄｉｎｇｗａｖｅ

ｆｏｒｍａｔｉｏｎｉｎｃａｐｉｌｌａｒｙｔｕｂｅ

上述各层声场的透射与反射强度由各层材料的厚度

与声阻抗匹配情况决定，层状谐振器的尺寸应保证传输

层和反射层厚度为１／４波长奇数倍，流体层厚度为半个
波长奇数倍［１２］。声波作平面波近似时由声波方程［１３］可

得到多介质层的声波传播规律，各界面层的输入阻抗

Ｚ（ｎ）ｒｕ和整体的反射系数Ｒ为：

Ｚ（ｎ）ｒｕ ＝Ｚｎ
Ｚ（ｎ－１）ｒｕ －ｊＺｎｔａｎ（ｋｎｄｎｃｏｓθｎ）
Ｚｎ－ｊＺ

（ｎ－１）
ｒｕ ｔａｎ（ｋｎｄｎｃｏｓθｎ）

（３）

Ｒ＝
Ｚ（ｎ）ｒｕ －Ｚｎ＋１
Ｚ（ｎ）ｒｕ ＋Ｚｎ＋１

（４）

式中：θ为入射角，Ｚ为各介质层的声阻抗，反射系数 Ｒ
越小则声波透射越多。两式对声波能量传递、各界面阻

抗计算有重要意义，现对流体层的反射系数考虑以下特

殊情况：

ｋ２ｄｃｏｓθ２ ＝ｎπ　ｎ＝１，２，３，…时，半波长

Ｚ（２）ｒｕ ＝Ｚ１，　Ｒ＝
Ｚ１－Ｚ３
Ｚ１＋Ｚ３

（５）

式中：１、２、３分别是声波传播的前中后３种介质，当声波垂
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直入射θ２＝０，且中间流体层介质厚度为半波长奇数倍时
满足式（５）。此时好像中间层Ｚ２不存在，对声波的能量传
递不起作用，反射如同发生在流体层的前后分界面上，流

体层中的驻波不参与能量传递，即满足驻波的生成条件。

此时若前后传输层和反射层的材料相同，则反射系

数Ｒ＝０，声波在传输层和流体层界面处没有衰减。同时
它们各取四分波长（奇数倍）时，相加的半波长也使得反

射波恰为一个完整波，保证了初始相位的稳定性，此时：

ｋ２ｄｃｏｓθ２ ＝
１
２π　ｎ＝１，２，３，…时，１／４波长

Ｚ（２）ｒｕ ＝
（Ｚ２）

２

Ｚ１
，　Ｒ＝

Ｚ２２－Ｚ１Ｚ３
Ｚ２２－Ｚ１Ｚ３

（６）

式中：厚度为 ｄ＝λ／４为 １／４波层，当阻抗匹配 Ｚ１·
Ｚ（２）ｒｕ ＝（Ｚ２）

２时，即传输层声阻的平方等于前后介质耦

合层和流体层声阻的乘积时，Ｒ＝０即耦合层和传输层界
面没有反射，为耦合胶的选取条件。而反射层的后介质

为空气，声阻抗很小反射系数接近于１，即空气会反射大
部分超声能量，满足前述将超声能量最大限度地集中在

流体层中的要求。

２．２　颗粒在驻波声场中的受力分析

在超声聚焦中，驻波场主声学力的径向分量占支配

地位，颗粒在其作用下迅速地沿着声波传播的方向移动。

当颗粒被聚集到驻波的波节（或波腹）平面时，粒子间的

平均距离将减小，二次辐射力将粒子向声波的轴线方向

进一步聚集。球形颗粒在任意超声场中的超声力（忽略

粘滞和热传导），可写作超声辐射压力势能函数 Ｕｒａｄ的梯
度，而颗粒会定位到势能函数最小的位置。Ｇｏｒ’ｋｏｖＬ．
Ｐ．［１４］给出了驻波场中单个粒子上的表达式为：

Ｕｒａｄ ＝Ｖｐ
κｏ－κｐ
κｏ

〈ＰＥ〉－
３（ρｐ－ρｏ）
ρｏ＋２ρｐ

〈ＫＥ[ ]〉 （７）

式中：κｏ为介质的压缩率，κｐ为颗粒的压缩率，ρ０为介质
的密度，ρｐ为颗粒的密度，Ｖｐ为颗粒的体积，〈ＰＥ〉为声波
的时间平均势能密度，〈ＰＥ〉声波的时间平均动能密度，三
角括号表示对时间的积分。平面波中的势能极小值点就

是压力节点或反节点，而势函数最小点的是稳定点。

若使用正弦波超声激励，在理想条件下可得到沿振

动方向上的主声学力大小［１５］为：

Ｆｒａｄ ＝
πＰ２ｏＶｐκｐ
２( )λ

·（ρ，κ）·ｓｉｎ４π
λ( )ｙ （８）

（ρ，κ）＝
５ρｐ－２ρｏ
２ρｐ＋ρｏ

－
κｐ
κｏ

（９）

式中：（ρ，κ）为声学对比因子，在主声波辐射力下，该
因子为正的粒子（如大多数细胞）将聚焦到压力波节，声

学对比因子为负的粒子（如气泡和脂肪粒等）将聚焦到压

力波腹。该式也说明声波力正比于声压振幅的平方Ｐ２０和
微粒体积 Ｖｐ，而超声产生的加速度与颗粒大小无关。

除了声场导致的力外，颗粒在流体场中运动还要受

到和运动方向相反的流体粘滞力的作用：

ＦＤ ＝６μπａ［ν（ｘ，ｙ）－ｕｐ（ｘ，ｙ）］ （１０）
式中：μ为粘滞力系数，ｕｐ是微粒的瞬时速度，故对相同
材料的颗粒其半径越大，粘滞力产生的力越大，但加速度

越小。最后颗粒自身的重力与浮力合力也可写为：

ＦＢ ＝Ｖｐｇ（ρｏ－ρｐ） （１１）
粒子受到的其他力，如剪切力、壁面力、范德华力等

相比较于声学力和粘滞力较小，暂不考虑。

３　理论仿真

根据以上驻波和颗粒受力理论分析，可以对颗粒在

不同参数下的聚焦情况进行参数仿真。设定超声作用于

方形流动管道，由条状压电换能器产生正弦激励的平面

声波，流体层厚度为半波长。对毛细管道使用层状流体

模型，其管道截面上的流速满足泊肃叶抛物线分布。设

毛细管道内径为 ２４０μｍ，平均流速为 ０．１ｍ／ｓ。根据
式（８）可得到微粒在驻波中受力情况，管道中央为声压
力平衡点，势能函数最低。靠近流体层底部的颗粒受到

向上的超声力，流体层顶部的颗粒受到向下的超声力，将

颗粒聚焦到中央。

按照上述微粒所受合力分析，由式（２）、（８）、（１０）
和（１１）综合超声力、粘滞力、重力与浮力可对微粒运动
轨迹进行仿真，其实现借助了 ＭＡＴＬＡＢ中的 ｏｄｅ４５工具
箱。不同大小颗粒在不同驱动幅值下，在管道中的运动

轨迹如图２所示。图中微粒在声场中随着 ｙ轴向前流
动，并逐渐聚焦到管道中央。半径越大，聚集速度越快，

这是由于大微粒因粘滞阻力产生的加速度小。而当激励

电压越大时，由于主辐射力和输入信号的幅值成正比，因

而聚集速度也越快。

图２　不同颗粒半径与激励电压时运动轨迹的仿真结果
Ｆｉｇ．２　Ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎｒｅｓｕｌｔｓｏｆｍｏｖｉｎｇｔｒａｊｅｃｔｏｒｙｕｎｄｅｒ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｂｅａｄｓｄｉａｍｅｔｅｒａｎｄｄｒｉｖｉｎｇｖｏｌｔａｇｅ
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图３所示为在不同流速和粘滞系数时的聚焦仿真结
果，它指出了颗粒流速越小，轴向流动越慢，则聚集点距

离越近，聚焦越紧密；而粘度系数越小，粘滞阻力小，聚集

速度也相应加快。

图３　不同流速与粘滞系数时运动轨迹的仿真结果
Ｆｉｇ．３　Ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎｒｅｓｕｌｔｓｏｆｍｏｖｉｎｇｔｒａｊｅｃｔｏｒｙｕｎｄｅｒ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｆｌｏｗｖｅｌｏｃｉｔｙａｎｄｖｉｓｃｏｓｉｔｙｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ

进行类似的仿真，还可发现声学对比因子越大，聚集

速度越快。声场辐射力和激励频率成正比，激励频率越

大，聚集速度越快。但在固定管径下，频率的改变会导致

反射波相位变化，改变聚焦平面位置。这些仿真分析指

出了影响聚焦收敛速度的参数，为系统设计和实验分析

指明方向。

４　系统设计

４．１　实验平台搭建

实验设计的超声聚焦系统如图４所示，其中毛细管
芯片是该聚焦系统的核心部件，由毛细玻璃管和压电换

能器贴合而成。注射泵连接至毛细管入口端，用于样品

的自动进样；信号发生器产生正弦信号，经过功率放大器

后驱动压电片产生声波。管道中颗粒的运动状态可于倒

置显微镜上观察，并用相机拍照记录以便后续分析。

图４　超声聚焦系统的示意图
Ｆｉｇ．４　Ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｏｎｏｆａｃｏｕｓｔｉｃｆｏｃｕｓｉｎｇｓｙｓｔｅｍｓ

毛细管芯片中，压电换能器贴在方形毛细管水平侧壁

外并施加驱动超声波，该声波被另一侧壁外空气反射回来

叠加形成驻波，以在管道中央形成单个聚焦节面。根据图

１的结构与声阻抗匹配理论计算，选择石英玻璃毛细管的
尺寸，使得其管道内径为半波长，管道壁厚为１／４波长。

根据式（８）可知，频率较大时声场辐射力大，聚焦效
果更好；但对应的毛细管内径太小，不易加工获得。结合

现有条件，设计和最终获取的毛细管尺寸如表１所示。
表１　毛细管的参数设置

Ｔａｂｌｅ１　Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓｅｔｔｉｎｇｓｏｆｃａｐｉｌｌａｒｙｔｕｂｅ

参数
声速／

（ｍ·ｓ－１）

设计尺寸值

（ｆ＝２ＭＨｚ）／ｍｍ
实际尺寸值

（ｆ＝１．４７ＭＨｚ）／ｍｍ

石英玻璃 ５６３９ λ石英≈２．８ λ石英≈３．８

去离子水 １４７３ λ水≈０．７４ λ水≈１．０

毛细管

对应尺寸
－

Ｄ内径≈０．３７

ｄ外径≈１．７７

Ｄ内径≈０．５

ｄ外径≈２．５

压电片作为核心驱动部件，在谐振点有稳定的驱动

频率和最大功率输出，应尽量保证工作在谐振频率点附

近。实验选取长宽高各为２５、４和１ｍｍ的长条状压电
片，并实测其并联谐振点为１．４６２ＭＨｚ。

４．２　实验材料与步骤

由于空气耦合效率较低［１６］，实验中需使用超声耦合

剂（Ｄｏｖｅ公司）作为耦合层，把声波最大限度地耦合到毛
细管中。进样管为聚四氟乙烯管，通过内径１．６ｍｍ的硅
橡胶管套接至毛细管，并由 ＡＢ胶粘接固定。采用聚苯
乙烯微球模拟细胞，其直径为２０和１０μｍ（Ｔｈｅｒｍｏ公司，
Ｄｕｋｅ４２２０，４２１０产品），超纯水稀释至１×１０５／ｍｌ密度，
并添加０．２％溴酚蓝染色剂，增强成像对比度。微球加
样前需吹打混匀，由注射泵抽取８２μＬ溶液，连续注入到
毛细管中。由于无鞘液稀释，可在出口处回收样品用于

后续的重复实验。

功率放大器的输出信号范围为１．５～１０ＭＨｚ，供电
电源１６Ｖ、３７ｄＢ固定增益。芯片以４倍物镜观测，照相
机曝光时间为１／５０ｍｓ，可５０帧／ｓ实时记录。实验中打
开压电换能器驱动，由注射泵自动上样，相机观察记录实

验现象。重复实验时，需酒精清洗芯片，颗粒溶液混匀后

再进样分析，确保实验条件的一致性。记录得到的视频

存储为ＡＶＩ格式文件，并在ＩｍａｇｅＪ软件中进行图像处理
和颗粒运动分析。

５　结果与讨论

５．１　聚焦可行性

当换能器处于关闭状态时，进样微粒在毛细管中呈
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随机散布状态，如图５（ａ）所示。而当压电换能器打开
时，微粒被聚集在管道中央呈直线运动，如图５（ｂ）所示。
对视频连续观察，发现颗粒均在管道中央。通过图像处

理软件设置阈值二值化，再将图像叠加，可得到６ｓ颗粒
的累积运动轨迹，来分析颗粒分布情况。

图５（ｃ）所示为超声关闭时的累加图像，说明颗粒的
确在管道各处随机进样；而图５（ｄ）所示为超声开启时颗
粒的累加图像，证实了其在超声作用下颗粒会汇聚至管

道中央。图像识别还可得到每幅图中各颗粒的质心位置

来进行统计分析。

图５　不同工作状态下运动颗粒的原始和
处理后的图像

Ｆｉｇ．５　Ｏｒｉｇｉｎａｌａｎｄｐｒｏｃｅｓｓｅｄｐｉｃｔｕｒｅｓｏｆｍｏｖｉｎｇｂｅａｄｓ
ｕｎｄｅｒｄｉｆｆｅｒｅｎｔｗｏｒｋｉｎｇｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ

超声开启时，将焦面调整到管道的不同高度位置，发

现颗粒均在一条直线上，说明超声驻波可以将微粒聚焦

在毛细管中央的平面上，为二维聚焦。同时压电片要工

作在谐振工作点附近，频率偏移较大后，功率输出降低，

且无聚焦现象。实验中还发现耦合层的贴合与匹配不当

也可能导致无聚焦效果，其关键在于声阻抗匹配优化设

计，保证管道内的能量耦合上。实验中也观察到超声开

启后，从受力区立即流出的颗粒并未聚焦，而后续流出的

颗粒才逐渐汇聚并稳定聚焦，说明聚焦需要一定的作用

时间，压电片长度不应太短。

５．２　样品流速的影响

为了验证聚焦与样品流速的关系，在１１Ｖ的驱动电
压下设计了样品流速为８．２～３２．８ｍｍ／ｓ的不同组实验，
测试两种大小微粒的聚焦情况，并利用图像分析软件得

到每帧图片中其质心的坐标，统计８ｓ内流经的颗粒（数
目大于５００）在管道截面内ｙ方向的分布情况，并计算位
置的平均值和平均绝对偏差，其实验结果如图６所示。

图６　不同流速时颗粒位置分布的统计结果
Ｆｉｇ．６　Ｓｔａｔｉｓｔｉｃａｌｒｅｓｕｌｔｓｏｆｂｅａｄｓｐｏｓｉｔｉｏｎ
ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｕｎｄｅｒｄｉｆｆｅｒｅｎｔｆｌｏｗｖｅｌｏｃｉｔｙ

图６中数据点为颗粒的平均分布位置，误差棒为平
均分布宽度。可知超声关闭时颗粒平均分布宽度约为

１００μｍ，且平均分布位置偏离管道中央（可能由进样硅
橡胶管弯曲导致）。而超声开启后，两种大小的颗粒均被

汇聚到管道中央２５０μｍ位置附近，宽度收缩至２０μｍ
内，且不同大小的颗粒结果比较一致，说明了颗粒在不同

流速下均能比较好地聚焦到管道中央。不同流速下的颗

粒分布宽度的具体数值如图７所示。
其中分布宽度为颗粒质心位置的标准偏差，图７表

明流速越慢，颗粒聚焦紧密度越高，分布宽度越窄。同时

直径大的颗粒粘滞加速度小，聚焦越快，在相同流速下的

聚集紧密度略优于直径小的颗粒，与仿真结果一致。超

声聚焦使得颗粒的平均分布宽度缩小至７．２μｍ，质心分
布宽度缩减至无超声驱动时的１／１４。
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图７　不同流速时颗粒分布宽度的统计结果
Ｆｉｇ．７　Ｓｔａｔｉｓｔｉｃａｌｒｅｓｕｌｔｓｏｆｂｅａｄｓｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｗｉｄｔｈ

ｕｎｄｅｒｄｉｆｆｅｒｅｎｔｆｌｏｗｖｅｌｏｃｉｔｙ

５．３　施加电压的影响

由于超声强度大小正比于电压值，为了验证聚焦紧

密度与超声强度的关系，在８．２ｍｍ／ｓ的样品流速下设计
了驱动电压为２～１５Ｖ的多组对比实验，同样测试不同
微粒的聚焦情况如图８所示。

图８　不同驱动电压时颗粒分布宽度的统计结果
Ｆｉｇ．８　Ｓｔａｔｉｓｔｉｃａｌｒｅｓｕｌｔｓｏｆｂｅａｄｓｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｗｉｄｔｈｕｎｄｅｒ

ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｄｒｉｖｉｎｇｖｏｌｔａｇｅ

图８中１０μｍ颗粒的分布宽度随着驱动电压的升
高，声场力增大而逐渐减小。即紧密度随电压而加大，并

最终收敛到６．４μｍ的分布宽度内。而大颗粒的分布宽
度也随驱动电压的升高而更快速减少，至最小点７．０μｍ
分布宽度，然后分布宽度略有抬升。分析视频发现电压

过高时颗粒开始发生聚团，导致分布宽度加大，但质心的

分布宽度小于颗粒的直径２０μｍ。
分布宽度下降速度的差异，也验证了颗粒直径越大，

粘滞加速度越小，聚焦越稳定，这些实验结果与仿真结论

相一致。大颗粒在过高电压驱动下易聚团的问题，可以

通过调整样品浓度，以及选择合适的驱动电压范围来

解决。

６　应用说明

流式细胞术已广泛应用于生物医学基础研究和临床

诊断领域，尤其在免疫学、血液学、肿瘤学等各学科得到

广泛应用，其国内市场总体量约在２０亿元，其中试剂使
用成本占了多数。以行业巨头碧迪医疗器械公司鞘液为

例，其费用约４５元／Ｌ，仅供１ｈ使用。因此本文提出的
超声驻波进行无鞘液聚焦的方案，避免了流式细胞仪的

鞘液使用带来巨大经济效益的同时，还实现了传统鞘液

聚焦的性能，且分析后的样品还能被无稀释地回收再利

用。

该超声聚焦设计也为流式细胞仪的研究提供了新思

路，实现了小于２０μｍ聚焦宽度的颗粒分布。经构建的
实验平台验证，该无鞘液方案在０．５ｍＬ／ｍｉｎ以内的流速
下，具备和传统鞘液技术相同的颗粒聚焦宽度，但避免了

大量鞘液试剂的使用，具有很高经济价值。该无鞘液聚

焦研究，不仅避免了复杂的管道结构［１７］，缩减了仪器使

用成本，还可实现对少于８２μＬ样品的无稀释回收，在具
备经济价值的同时，对提高单细胞光学检测的准确度也

有着重要的理论意义。同时该超声聚焦技术还具备用于

样品浓缩与纯化、细胞分离、免疫反应产物提取等其他场

合的应用价值。

７　结　　论

超声除了传统的成像和损伤探测［１８］等应用外，还能

被聚焦形成驻波，进而操纵生物粒子，可不需鞘液就能将

细胞等颗粒紧密地聚焦在检测点的轴线上。本文对驻波

声场的建立，微粒在声场中的受力进行了理论分析，并仿

真得到了细胞在不同参数下的运动轨迹。实验验证了

１．４６２ＭＨｚ频率驱动的超声驻波，能将原本随机分布的
颗粒聚焦至一个７．２μｍ的平面内，实现流式细胞仪的单
细胞的照明与检测。且颗粒直径越大，流速越慢，驱动幅

值越大，聚焦紧密度越高，实验结果与理论仿真一致。新

仪器设计中还可以继续开展不同声学对比因子、粘滞系

数、驱动频率、聚焦时间等更多参数的相关研究。
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