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研究论文

基于微流体装置的微血管网内红细胞流动和

分布特性的研究
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摘要 实体肿瘤血管具有扩张、扭曲、不规则分支以及分支间连接絮乱等特征. 为了考察这些特征对血液流动

的影响，将肿瘤血管简化为垂直相互贯通的微血管网，借助微流体实验装置，以一定浓度的红细胞悬液作为流

动介质，研究红细胞在微血管网中的流动和分布特性.具体实验方案如下：首先，采用软刻蚀技术，在聚二甲基

硅氧烷 (polydimethylsiloxane, PDMS)上加工出微血管网；然后，采用微注射泵控制微血管网入口处的红细胞悬

液流量，使用倒置显微镜和高速摄影系统观察并记录实验过程；最后，通过 Matlab软件包 Piv-lab及高速摄影

配套软件对获得的视频图像进行处理，提取红细胞在微血管网中的流动和分布数据. 数据处理结果显示，红细

胞在微血管网中的流动和分布特性受悬液内的红细胞压积 (hematocit, Hct)的影响.红细胞随悬液 Hct的不同呈

现 2种运动轨迹：一种为仅沿着轴向微管道流动；另一种是从轴向微管道流入并穿过径向微管道，再进入另一

侧的轴向微管道.另外，入口流量相同时，红细胞在微血管网中的流动速度随 Hct变化呈现不同，Hct为 3%和

5%的红细胞速度要明显高于 Hct为 1%的红细胞速度.
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引 言

与正常血管相比，肿瘤血管在形态、结构、功能

上都有很大差异.形态上，多数肿瘤微血管呈扩张、

扭曲、伸长和囊性状态，血管分支过多且之间连接紊

乱，导致肿瘤组织具有明显的动静脉灌注又伴随着

混乱的血管构成，经常可见到过多的血管分支及与

其一致的血管盲端 [1-4].结构上，不完整甚至缺失的

内皮衬套以及中断的基底膜会导致血管的通透性增

加，进而使红细胞等大分子物质外渗，增加间质液

体的体积. 此外肿瘤细胞生长繁殖所产生的固体压

对血管及淋巴管形成压迫，导致血液及淋巴回流受

阻 [4] . 这些异常一方面导致肿瘤内部血流供应不均

匀，在肿瘤组织内造成血流灌注减少和灌注缺乏的

区域，该区域会因携氧红细胞减少或者缺失导致组

织缺氧，同样血液灌注缺乏会使得通过血液流动传

输的抗肿瘤药物难以到达，降低抗瘤疗效 [4-5]；另一

方面这些异常又改变了肿瘤组织微环境，使肿瘤细

胞对放疗或部分化疗药物产生抵抗，诱导耐药性.所

以研究实体肿瘤微循环血流动力学对肿瘤药物治疗

具有重要的意义 [3] .

物质在血管中的传输很大程度上受血管几何形

状影响 (如血管扭曲度、管径大小、以及血管的分支

形状和在实体肿瘤中的几何分布等). 由于肿瘤组织

内的微血管尺度很小 (微米量级)，很难利用现有的影

像技术来了解肿瘤微血管网络结构和血管内流动；

另外，肿瘤血管的复杂性给研究血管内血液流动规

律和物质输送特性造成极大困难. 动物背部视窗方

法为在体研究肿瘤血管内血液流动提供了有效的方

法，借助荧光示踪粒子等辅助手段，研究人员发现，

并不是所有的肿瘤血管都有血液灌注 [6] .

除了动物实验，数值模拟也是研究肿瘤微循环
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的主要方法，研究人员一般将复杂的肿瘤微血管

近似成一个规则的网状结构或者多孔结构来研究.

Munn等 [7] 采用一个理想网状模型，模拟了经过抗

血管内皮生长因子治疗后，肿瘤血管重建过程.在该

模型中混乱的肿瘤血管被模拟成置有单分散排列圆

柱的多孔方腔.另外，他们还采用二维理想网络模型

模拟携氧粒子在血管网中的分布以及氧在肿瘤组织

中的分布情况.在该模型中，肿瘤动静脉之间由平行

相互贯通的管径不一的微管网组合连接. 其结果表

明在红细胞分布较少和流量较小的血管周围，氧分

压相应较低 [7] . Baish等 [8] 基于侵入逾渗网络模型对

肿瘤血管非均质性引起的氧输送特性的不均匀性进

行了探讨.之后，Baish等 [9] 构建了正方形血管网络

肿瘤微循环模型. 考虑了血液在正方形均匀排列的

弹性毛细管内的流动，毛细血管之间的间质流体流

动，以及跨毛细血管壁的渗透. Chapman等 [10] 基于

Pozrikidis[11]的渗透性直管流动模型获得了水力传导

和分形渗透系数的理论表达式，并进一步建立了血

管网内流体和间质流体的连续介质模型，通过分析

得出，毛细血管网和间质流体内的流动都展现多孔

介质流动特性. Obrist等 [12] 模拟了 550个红细胞在

11×11的正方形微管道网中的流动分布，该工作考

虑了微管网结构和红细胞自身流动性对红细胞流动

分布的影响.结果同样显示，稳定状态下红细胞在流

动速度较慢的区域聚集较多，在流动速度较快的区

域聚集较少. Dhadwal等 [13] 采用同样的方法，在研

究肺部毛细管解剖结构变化对血管中血液流动和压

力梯度变化影响时，将单个肺泡隔中的毛细管网简

化成 6×6的相互贯通的微管网阵列来处理. Huang

等 [14] 基于更真实的肺泡毛细管网模型，模拟了红

细胞和嗜中性粒细胞在肺部毛细血管中流动时的压

力、红细胞压积以及流速分布. 从这些研究可以看

出，规则排列的微管网结构或者多孔结构模型在一

定程度上能够模拟肿瘤组织 (或者其他组织)血管多

分支、排列混乱、血管之间随机连接等特征.

随着微流控技术的发展，微流控技术与传统生

物学技术相结合, 为体外再现肿瘤组织微循环流动

提供了一个良好的平台. 微流控加工技术已经非常

成熟，可以根据需要加工出尺度在微米量级的各种

形状微流动通道 [15-16].而且使用一些材料 (如聚二甲

基硅氧烷 polydimethylsiloxane, PDMS)加工出的微流

动芯片具有良好的生物亲和性，在体外研究血管生

成和生物细胞流动特性方面得到了广泛应用 [17]. Sri-

gunapalan等 [18] 基于微加工技术建立了三层结构微

流体模型模拟血管微环境，该模型由两层 PDMS微

管道夹杂一层多孔聚对苯二甲酸乙二醇酯 (polyethy-

lene glycol terephthalate, PET)膜组成. 他们利用此装

置再现了包含剪应力、细胞外基质蛋白、生物信号

传导等多细胞之间相互作用过程. Chen等 [19] 利用

PDMS微加工技术构建了网络微通道结构，比较了

正常红细胞和变形能力降低后的红细胞在微管网中

的流动行为. 他们发现正常的红细胞可以较容易地

通过微血管网，而变形能力较差的红细胞则易滞留

甚至堵塞在微管网的某些区域.但是，目前完全针对

肿瘤微循环血流特征的体外实验模拟还很少见.

红细胞是血液主要组成成分，占血液有形成分

90%以上.血液在微血管中流动时，红细胞之间、红

细胞与流体之间、红细胞与管壁之间的相互作用对

血液流动的影响不容忽视. 红细胞在微血管中流动

分布不均匀可能会导致流体黏度变化，最终影响微

血管中的压力分布.同时，有许多实验关注管道结构

对红细胞变形及聚集作用的影响，例如，红细胞通过

双曲型狭窄通道时的变形 [20]，红细胞在狭窄微管道

内的运动及聚集特性 [21]；红细胞通过直管、渐扩、

渐缩的矩形槽道时，流体黏度、红细胞压积以及流速

对红细胞流变学特性的影响 [22]. 可以推测，红细胞

在复杂的肿瘤血管网中流动时，其流变特性也可能

会发生变化.

因此，本文借助微加工技术，首先针对肿瘤血

管多分支、分支间多连接、血管扩张等特征制作微

流动芯片，以红细胞悬液作为流动介质，研究红细

胞在肿瘤血管中的流动规律和分布特征. 最终希望

通过考察红细胞的流动分布特征，研究肿瘤组织内

的氧分布和物质输运规律.

1 实验方法和材料

1.1 微管道设计及制作

实体肿瘤血管具有扩张、扭曲、囊状、分支不规

律且排列混乱等特征 [23](如图 1(a)所示). 根据肿瘤

血管的生理结构和参考文献中提到的网络和多孔结

构，复杂的肿瘤血管被分形简化为理想的血管网结

构.该网状微管结构总宽度为 250µm，在结构内规则

地置有 6组长 100µm宽 50µm代表肿瘤组织的障碍

物，除了第 4与第 5组之间间隔为 200µm，其余组间

隔均为 50µm.每组 2个障碍物平行排列，平行间距

以及与上下管壁间距均为 50µm(如图 1(b)所示). 该
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结构能够表征肿瘤血管高度分叉、复杂连接 (50µm

的微管网垂直相互贯通)、血管扩张 (相互连接的微

管道管径分别为 50µm, 200µm, 250µm)等特征. 并

且实体肿瘤血管管径在几个微米至几百微米之间，

该体外模型的尺寸也在此范围内.

微管道采用软刻蚀技术加工, 具体步骤如

下 [15-16]：

(1)根据设计的模板打印出胶片，经过甩胶、烘

干、曝光、显影等步骤制作出模具.

(2)按照本体与固化剂 10:1配制 PDMS溶液，搅

拌均匀后抽真空，使 PDMS中气泡完全排出.然后将

液体浇注在模具上，一定温度下放置固化即完成截

面为矩形的槽道制作.

(3) 将制作好的矩形槽道和作为基底的玻璃板

同时置于紫外光下连续照射 3 h，照射结束后立即将

PDMS和玻璃板黏合在一起，施以一定的压力并置

于 90◦ 平板加热器上加热 1 h即可实现 PDMS与基

板的黏合，加工好的微管道如图 1(c)所示.微管网深

度约 35µm.

(a)实体肿瘤内血管网结构示意图

(a) Theschematic diagram of vascular network in solid tumor

(b)微管道设计示意图

(b) Theschematic diagram of designed micro-network channel

(c) PDMS微管道实物图

(c) The photograph of the fabricated micro-network channel

图 1 微血管网设计及制作

Fig. 1 The schematic diagram for the designed and fabrication of the

micro-network channel

1.2 红细胞悬液制备

实验中使用的红细胞取自大鼠腹腔动脉，红细

胞悬液配制方法参考文献 [21]，具体步骤为：

(1)取大白鼠腹腔动脉血液与生理盐水 1:1稀释.

(2) 4◦C条件下，转速为 1 000 min−1离心 10 min,

弃上清.再加生理盐水，如此反复离心 3次.

(3)最后得到的红细胞浓缩液再用生理盐水调配

至实验需要浓度.

1.3 实验方案

尝试配制红细胞压积 (homatocit, Hct)分别为

1%, 2%, 3%, 5%的红细胞悬液，并在显微镜下观察

红细胞悬液流动.发现 Hct为 1%的悬液，红细胞数

量很少，此时红细胞对流动影响较小；当 Hct增加到

5%时，红细胞在微管道中已经较为密集，但仍可以

观察到较为清晰的细胞边界，同时也足以对流动产

生明显影响；继续提高 Hct后，由于红细胞数量过

多，红细胞大量重叠或聚集，分辨细胞边界变得极

为困难，同时红细胞悬液的沉积对于实验结果影响

变得显著.从文献中可知，大多运用红细胞悬液作为

流动介质的实验所采用的红细胞压积在 1%∼8%之

间 [24]. 因此，根据文献调研结果，并为了平衡实验

结果的有效性、可信度和实验控制、观测的难度，选

取 5%作为本实验用 Hct上限.

实验方案如表 1所示，红细胞悬液以 0.05, 0.10,

0.20 ml/h的入口流量进入微血管网. 采用微注射泵

(NE-1000.USA)控制红细胞悬液在微血管网中的流

动速度，通过倒置显微镜 (舜宇 DSY5000X，南京)和

高速摄影系统 (Fastcam SA5，Photron)观察并记录实

验结果.高速摄影拍摄速度全屏可以达到 7 500 s−1，

分辨率为 1 024×1 360.

表 1 红细胞悬液的入口流量和压积

Table 1 Inlet flow rate and Hct of RBC suspension

Hct Flow Rate/(ml·h−1)

1% 0.05 0.10 0.20

2% 0.05 0.10 0.20

3% 0.05 0.10 0.20

5% 0.05 0.10 0.20

1.4 数据处理

由于显微镜的观察区域有限，实验只能关注如

图 2中所示的红圈区域 (目标区域)，因此数据处理

也是针对该区域进行. 本文中数据处理方法主要包

括: (1)基于 Matlab的软件包 PIV-lab软件获得红细
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图 2 实验观测及数据处理区域示意图

Fig. 2 The area of experimental observation and data processing

胞在微血管网中目标区域的流场；(2)基于Photron高

速摄影自带的软件 (Photron Fastcam Viewer)，通过追

踪单个红细胞经过连续 10帧图片时的移动位移，根

据高速摄影拍摄速度计算出红细胞流动速度. 在本

文中主要获得如图 3所示的 A--A1, B--B1, C--C1处红

细胞沿管道径向的速度分布.

2 实验结果与分析

2.1 Hct为 1%时红细胞在微血管网中的流动和分布

特征

当 Hct 为 1% 的红细胞悬液在微管道网络中

流动时，红细胞流动轨迹仅分布在沿轴向的微管道

中，而沿径向的微管道中则无红细胞流过.此结果与

纯水在微血管网中的流动特征非常相似. 图 3为稳

定状态时红细胞在微血管网 A--A1和 B--B1 处的速

度分布，从图中可以看出, 红细胞沿轴向微血管网

流动的最大速度可达 5.7 mm/s. 为了进行比较，在

图 1(b)中的微管道网结构内对纯水流动进行数值分

析，左右两侧分别为流体入口和出口. 整个计算区

域为 600×100的网格，使用离散格子玻尔兹曼方法

(lattice Boltzman method, LBM)方法进行计算.边界处

图 3 红细胞在 A--A1处和 B--B1处的速度分布

(入口流量：0.10 ml/h，Hct：1%)

Fig. 3 Velocity profiles of RBCs atA--A1 andB--B1 line (Inlet flow

rate：0.10 ml/h，Hct of suspension：1%)

使用 Bounce back格式进行处理；进出口处采用 Zou

等 [25] 的动力学格式处理；入口速度分布为均匀来

流，计算的流动雷诺数为 0.106 5，与实验情况基本

相同，计算结果如图 4所示 (图 4中的结构与实验中

的观察位置相同).从图 4显示的流线可以看出，流

动仅在沿轴向的微管道中发生，而沿径向的微管道

中没有流体通过.另外从速度场云图可以看出，水在

沿轴向微管道中的最大流速可达到 5.6 mm/s，而在沿

径向微管道中的流速几乎为零，与实验结果完全相

符.这说明红细胞悬液的 Hct较低时，红细胞的存在

对流体在微血管网中的流动没有造成明显影响.

图 4 多孔结构内纯水流动速度场分布的 LBM 数值模拟结果

Fig. 4 The result of LBM simulation for velocity distribution of pure

water flowing through the porous structure

2.2 Hct增加时红细胞在微血管网中的流动和分布

特征

随着微血管网中红细胞悬液Hct的增加 (增加到

2%, 3%, 5%)，红细胞流动轨迹发生了很大变化.从实

验结果来看，红细胞流动轨迹可归类为两种情况：

(1)红细胞沿轴向微管道运动

这一运动轨迹类似于红细胞悬液 Hct为 1%时

的运动轨迹，即红细胞只沿轴向微管道流动，没有

进入并通过径向微管道. 图 5中的 A,B,C 3处的红

细胞分别代表微血管网中 3种典型的红细胞沿轴向

运动的轨迹.从红细胞运动时间--轴向位移曲线可以

看出 (图 6)：A处红细胞靠近径向管道，流动受到径

向管道的影响，在流经径向管道附近时流动速度会

变慢，表现在时间--轴向位移曲线中是一条折线，中

图 5 红细胞在沿轴向微管道中的流动轨迹

(入口流量：0.05 ml/h，Hct：2%)

Fig. 5 The trajectory of RBCs flowing in the axial direction channels

(inlet flow rate：0.05 ml/h，hematocrit of suspension：2%)
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图 6 红细胞在沿轴向微管道中流动时的时间--轴向位移曲线

(入口流量：0.05ml/h，Hct：2%)

Fig. 6 Thex--t curves of RBCs flowing in the axial direction channels

(inlet flow rate：0.05 ml/h，hematocrit of suspension：2%)

间时刻曲线的斜率变小；B处红细胞位于微管道中

间位置，受径向微管道干扰较小，流动速度较大，表

现在时间 --轴向位移曲线中斜率最大；而 C处红细

胞靠近管道下边界，受径向微管道干扰较小，但是受

边界效应的影响较大，所以速度相对较小，在时间 --

轴向位移曲线中斜率最小.

(2)红细胞进入并通过径向微管道

在这一运动轨迹中，红细胞会从轴向微管道进

入并通过径向微管道再一次进入轴向微管道，如图

7所示. 红细胞进入并通过径向微管道的时间 --轴向

位移曲线与仅沿轴向微管道运动的明显不同.从图 8

可以看出，红细胞在径向微管道中的流动速度要远

远小于在轴向微管道中的流动速度.并且，红细胞悬

液 Hct为 5%时流经径向微管道的红细胞数量远远

大于红细胞悬液 Hct为 2%和 3%时的. 红细胞在微

管道网络中流动时能够进入并通过径向微管道，这

与水在微管道网中的流动规律不一样. 其原因有两

方面：其一是随着红细胞悬液 Hct的增加，红细胞与

红细胞之间的相互作用增强，导致有很少一部分红

细胞能够穿过径向微管道；其二是红细胞悬液的黏

度与 Hct有关，在红细胞悬液流动过程中，由于红细

胞分布不均匀导致流体的表观黏度在微管道中分布

图 7 红细胞流经径向微管道时的流动轨迹

(入口流量：0.05 ml/h, Hct：2%)

Fig. 7 The trajectory of RBCs flowing through the radial direction

channels (inlet flow rate：0.05ml/h，hematocrit of suspension：2%)

图 8 红细胞流经径向微管道时的时间--轴向位移曲线

(入口流量：0.05 ml/h, Hct：2%)

Fig. 8 Thex--t curves of RBCs flowing through the radial direction

channels (inlet flow rate：0.05ml/h，hematocrit of suspension：2%)

不均匀，微管道网中流动阻抗也随之不均匀，最终影

响红细胞流动分布.

2.3 Hct对红细胞在微血管网中的速度分布影响

相同条件下，即入口流量同为 0.10 ml/h，使用

Hct分别为 1%, 3%, 5%的红细胞悬液作为流动介质

时，红细胞在微血管网中 A--A1处的速度分布结果如

图 9所示. 当红细胞悬液 Hct为 1%时，红细胞流经

微血管网的最大流速约为 5 mm/s；当红细胞悬液Hct

增加到 3%和 5%时，相同入口流量条件下，最大速

度可以达到 22 mm/s左右.并且，这种现象不仅出现

在微血管网中，在进入微管道网之前的管道中 (管道

C--C1处) 就已经出现. 从图 10中可以看出，管道

C--C1处，红细胞悬液 Hct为 1%时，红细胞最大速

度为 3 mm/s左右；当红细胞悬液 Hct增加到 3%, 5%

时，红细胞的最大速度可以达到 8 mm/s左右 (由于

C--C1位置处于微血管网入口前 50µm，流动已经受

到微血管网结构的影响，红细胞沿管道径向速度分

布出现波动，类似结果也可在图 4数值模拟结果中

观察到). 这说明相同入口流量时，入口红细胞悬液

的 Hct会影响红细胞在微血管网中的流速分布.

另外，相同入口流量使用不同Hct的红细胞悬液

时，红细胞在C--C1处沿管径的速度分布直接影响红

细胞进入微血管网中 (A--A1处) 的速度分布.从图 9

和图 10中可以看出，当红细胞悬液 Hct为 1%时，

红细胞在C--C1处的速度分布波动较小 (与图 4中模

拟计算结果较吻合)，进入微血管网后 (A--A1处)，红

细胞在 3个轴向微管道中的速度值也相应波动较小.

随着红细胞悬液 Hct的增加，红细胞在C--C1处的速
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度有了较大的波动，尤其是当红细胞悬液的 Hct为

5%时，红细胞在靠近管道 C 侧的速度相对偏小，

而靠近管道 C1处的速度相对偏大.待红细胞进入微

血管网中时 (A--A1处)，红细胞的速度分布也出现了

类似特征，靠近管道 A侧的红细胞速度相对小，而

靠近管道 A1侧红细胞速度相对大.这种速度分布的

不均匀性可能是由红细胞在管道内分布不均匀造成

的.红细胞悬液 Hct较小时，红细胞对流体的影响较

小，红细胞的速度分布相对均匀，红细胞分布也相对

均匀.随着红细胞悬液 Hct增大，管道内局部区域红

细胞分布的变化会影响流体黏度, 进而影响该区域

红细胞的流速 (C--C1处)，而分支处红细胞流速的不

图 9 相同入口流量，不同 Hct时红细胞在 A--A1处速度分布

(入口流量：0.10 ml/h，Hct：1%,3%,5%)

Fig. 9 Velocity profiles of RBCs atA--A1 line with different Hct under

the same inlet flow rate (inlet flow rate：0.10 ml/h，hematocrit of

suspension：1%, 3%, 5%)

图 10 相同入口流量条件下，不同 Hct对红细胞在 C--C1处速度分

布的影响 (入口流量：0.10 ml/h，Hct：1%，3%，5%)

Fig. 10 Velocity profiles of RBCs atC--C1 line with different Hct under

the same inlet flow rate (inlet flow rate：0.10 ml/h，hematocrit of

suspension：1%, 3%, 5%)

均匀性又会影响红细胞分布 (A--A1处). 由此，可以

推断，或许可以借助一些辅助手段通过控制较大血

管内的红细胞分布来改变下游微血管网内的红细胞

分布.

根据 Fahraeus--lindqvist效应，当血管半径小于

1 mm时，血液从大直径管道或者容器进入小直径管

道或容器，红细胞压积将会降低，表观黏度也会随之

降低. 根据 Fahraeus效应,红细胞压积与红细胞流动

速度存在以下的关系式

χ =
HT

HD
=

Um

Uc

式中 HT 为小直径管道中的 Hct；HD 是大直径管道

中的 Hct；Um为小直径管道中的血液的平均流速；

Uc 为小直径管道中红细胞流速.由 Fahraeus效应得

知，HT < HD，所以在小直径管道中红细胞流动速度

Uc 要大于血液流动速度 Um. 本文实验使用的微管

道结构有 3部分组成：管径为 1.5 mm的接口段、管

径为 250µm的连接段和管径为 50µm的微血管网结

构，其中微血管网结构是目标段. 当红细胞悬液的

Hct为 1%时，红细胞对流体流动的影响较小，所以

Fahraeus效应不明显，此时的 Um可以粗略地认为与

Uc相当.随着红细胞悬液的 Hct增加到 3%, 5%时，

红细胞对流动影响不可忽略，在管道的连接段和微

血管网段出现了 Fahraeus效应，Uc > Um. 所以在入

口流量相同的条件下，以 Hct为 3%和 5%红细胞悬

液作为流动介质时，红细胞在微血管网中的流速要

大于 Hct为 1%时红细胞流速.

另外，Pozrikidis[11]模拟红细胞在圆形管道中流

动特征时，研究了当红细胞从大管径管道进入小直

径管道时，管径比 b/a (b 为大管道直径，a 为小管

道直径)对红细胞压积比 HT/HD 的影响.图 11为本

图 11 管道中 Hct比随管径比变化

Fig. 11 The variation of the ratio of Hct with the ratio of tube diameters
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文实验结果和Pozrikidis数值模拟结果 [11]对照图.从

图中可以看出，HT/HD 的值会随着 b/a的增加而减

小，当 b/a从 1.0增加到 2.0时，HT/HD 的值从 0.82

降到 0.70.一般数值模拟都是针对 Y型分叉血管,所

以管径比的变化范围在 1.0和 2.0之间，这样表明，

红细胞在子血管中分配的 HT/HD 值就不会小于 0.5.

在本文实验中红细胞悬液从管径为 250µm 的管道

进入 3根管径分别为 50µm的微管道，此时大小管

径比 b/a的值为 5，由实验所获的 Uc/Um 可以推知

HT/HD 为 0.249，位于Pozrikidis所获结果延长线的

上方，即略高于模拟推算值.虽然管道直径换算等因

素存在误差，实验结果与数值模拟结果的趋势基本

相匹配.

3 结 论

为了考察肿瘤血管结构对微循环血液流动的影

响，本文运用垂直相互贯通的微流控芯片管道模拟

肿瘤血管网络，以红细胞悬液作为流动介质，研究

了红细胞在微血管网中的流动和分布特征. 结果表

明：

(1)红细胞在微血管网中的流动分布受红细胞悬

液Hct的影响.当红细胞悬液Hct为 1%时，红细胞的

存在对流体的影响较小，红细胞运动速度与流体流

速基本相同；而且，红细胞仅沿轴向微管道流动，径

向微管道中则无红细胞流过.当红细胞悬液的 Hct增

至 2%, 3%, 5%时，红细胞对流体流动的影响增加，

红细胞运动速度明显大于流体流速，且在各个管道

内的运动速度差异也增大. 一部分红细胞会从轴向

微管道穿过径向侧支微管道再进入轴向微管道，红

细胞的运动呈现多样性.

(2) Fahraeus效应 (较细管道与较粗管道内的红

细胞压积不同)存在于微血管网内，且随入口红细胞

压积和管道结构而变化. 当入口流量相同而入口红

细胞悬液 Hct增加时，相同管径内的红细胞流速增

大，从而使较细管道与较粗管道内的红细胞压积比

(HT/HD)减小.这一结果与已有研究结果 [26-28]一致.

红细胞的流动、变形以及聚集等流变学特性对

微循环的状态,特别是对氧输运有很大影响，以往已

有很多相关研究 [19,26,28-29], 但复杂微血管网内的红

细胞流动和分布特性的实验研究还很少. 微血管网

内的氧输运受到血红蛋白与氧的相互作用以及红细

胞与组织之间氧的扩散特性影响 [30]. 已有的数值分

析结果表明，红细胞在流速较慢的区域聚集较多，

而在流速较快的聚集区域聚集较少 [7,12]. 本实验结

果显示，红细胞在各个分叉管道内的流速会随着红

细胞压积的变化呈现不均匀性，红细胞的运动轨迹

也因此变得多样，支持了文献 [7,12]的结果.

当然，本文实验中所采用的微血管网是规则

的，不能完全反映实际肿瘤血管网的复杂性，但所

获得的多分叉和贯通结构对红细胞流动和分布特性

的影响规律具有一定普遍意义，有助于进一步研究

红细胞在肿瘤血管内的流动分布规律. 在此实验基

础上，可以进一步运用微流体技术模拟实体肿瘤微

血管结构，使得实验模拟逐步接近肿瘤实际情况.另

外，肿瘤微循环的复杂性不仅体现在血管网结构，也

体现在管壁的高渗透性以及与间质流体的相互作用

方面. 许多的数值研究已经针对肿瘤血管内外的流

体流动进行了研究，吴洁等 [31] 构建了包含半球体

肿瘤组织的六面体组织，并模拟了带有母血管的三

维肿瘤血管网的生成过程，分析了毛细血管网和间

质流体压力分布，对新生肿瘤血管的生长及较大尺

度内的肿瘤组织血液动力学进行了较全面的分析.在

此基础上，吴洁等 [32]以及 Chaplain等 [33]建立了抗

肿瘤血管生成和肿瘤血液动力学模型，分析了抗血

管生成治疗后，新生血管分叉特性以及肿瘤内血液

灌注率和间质高压等的变化.同时，近期的芯片实验

室杂志 (Lab on a Chip)发表了一篇基于 Voronoi排布

结构构建多孔介质微流体装置，并考察单相和油水

两相在这种新型微流体装置中流动特性的文章 [34].

这种排布结构的芯片虽然是为了模拟岩土结构，但

与微血管的分形结构非常相近，也可以用来模拟真

实结构微血管网.因此，结合微流体装置制作，计算

机建模，以及动物视窗观察技术完全能在体外对真

实肿瘤微血管结构进行模拟并以此考察其流动机制.

本文中采用了一系列低 Hct的红细胞悬液作为

流动介质. 由于芯片制作和流动观测手段所限，大

多数运用红细胞悬液作为流动介质的实验所采用的

红细胞压积在 1%∼8%之间 [24]. 已有实验研究正在

不断尝试运用较高的 Hct(14%)考察红细胞的流动特

性 [35]，目前所用红细胞悬液虽然与人体真实血液

Hct 有一定差距，但能够体现出 Hct 影响红细胞在

微血管网中流动分布规律.

在进一步的工作中，将会通过实验考察红细胞

流动特性与压降的关系以揭示微血管网内引起流速

不均的原因.
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THE OBSERVATIONS OF THE FLOW BEHAVIOR AND DISTRIBUTION OF RED

BLOOD CELLS FLOWING THROUGH A MICRO-NETWORK CHANNEL 1)

Li Fen∗ Hu Ruiqing∗ Yamada Takashi† He Ying∗,2) Ono Naoki†
∗(University of Science and Technology of China，Department of Modern Mechanics，Hefei230027，China)

†(Shibaura Institute of Technology，College of Engineering，Tokyo135-8548，Japan)

Abstract The structure of vascular network in solid tumor is extremely disordered and non-uniformed. These charac-

teristics result in the complexity and diversity of the blood flow in tumor microcirculation which eventually make drug

delivery and targeted therapy difficult in solid tumor. In order to investigate the influence of tumor microvascular network

on the blood flow, a vertical interconnected micro-network channel was fabricated by soft lithographical method in this

work, designed to simulate the expanding, multi-branched and multi-interconnected tumor vascular network. Employ-

ing the micro-flow-system, the red blood cell (RBC) suspension was injected into micro network channel at a certain

speed. Inverted microscope was used to observe the migration of RBCs and the sequential images were recorded. PIV-lab

package of Matlab and the tool box of the high-speed video camera were used to process the image data. The results

show that, hemotocrit (Hct) level of RBC suspension is the main factor to affect the flow and distribution of RBCs in the

micro-network. The trajectories of RBCs in the micro-network vary with different Hcts. When Hct level is as low as 1%,

the RBCs in the micro-network flow only along the axial direction of the channels, while Hct level becomes higher, some

RBCs will flow across the radial channel and the two types of RBC flow trajectories appeared. Furthermore, at the same

inlet flow rate, the speeds of RBCs in the micro-network show difference with different Hct levels. The velocities of RBCs

with 3% and 5% Hct levels are evidently higher than those of RBCs with 1% Hct level.

Key words tumor vasculature，microfluidics devices，RBC suspension，flow behavior, RBC distribution
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