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Abstract: Cell separation from a heterogenous mixture sample is an essential process for downstream analysis in

biological, chemical, and clinical applications. This study demonstrates an integrated hybrid device of the viscoelastic

focusing in a straight rectangular channel and subsequent size-based separation using acoustophoresis to attain high

efficiency and separation tunability. For particle pre-alignment in a viscoelastic fluid, the flow rate higher than 10 μl/

min was required. Surface acoustic wave-based lateral migration of particles with different sizes (13 and 27 μm) was

examined at various applied voltages and flow rate conditions. Therefore, the flow rate of 100 μl/min and the applied

voltage of 20 Vpp can be used for size-based particle separation. 
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I. 서 론

다양한 세포가 혼합된 생체 시료로부터 대상 세포를 분리

하는 것은 임상 진단 및 생물학, 화학 연구분야의 분석과정

에서 필수적으로 요구되는 과정이다[1,2]. 기존의 세포 분리는

멤브레인 기반 여과, 원심분리, 면역표지 기반 형광 활성 세

포 분리법에 의존하였으나, 이는 멤브레인 막힘, 긴 시간 소요,

세포의 물리적 손상 가능성, 복잡한 표지 방법 등의 한계점

이 존재한다.

최근 미세유체역학 기술의 발전에 따라 미세유체역학 기

반 세포 분리 기술이 주목을 받고 있다[3,4]. 미세유체역학

기반의 세포 분리는 적은 시료 및 시약의 소모, 빠른 처리

시간, 비용의 효율성, 높은 민감도를 장점으로 기존 세포 분

리법이 가졌던 한계점을 해결할 수 있다. 미세유체역학 기

반의 세포 분리는 외력의 사용 유무에 따라 능동적 방법 및

수동적 방법으로 나눌 수 있다. 능동적 방법은 세포 및 입

자의 유동을 제어하기 위하여 전기력[5,6], 자기력[7,8], 광

학[9,10], 탄성력[11-14] 등의 외력을 차용하는 방식이다. 한

편, 수동적 방법은 외력의 사용 없이 채널의 기하학적 구조
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및 유체 역학적인 힘을 이용하는 방식을 의미한다[15-20].

최근 점탄성 유체 기반 비뉴턴성 미세유체역학 기술이 주

목을 받고 있으며, 이는 유체 자체의 일차수직응력차(N1)의

불균일한 분포에 의한 것이다[21-23]. 점탄성 유체 내에 부

유된 세포 및 입자는 유동 중 탄성력의 영향을 받아 단순한

일자형 채널 내에서도 측면 방향으로 이동이 가능하다. 이

러한 현상을 이용하여 점탄성 유체 기반 미세유체역학 기술은

세포의 포커싱[24-28] 및 크기 기반 세포 분리[29-35] 등에

다양하게 활용되고 있다. 그러나 점탄성 유체를 기반으로 한

세포 분리의 활용 가능한 크기 범위는 미세유동채널의 치수

(너비 및 높이)에 의존한다는 한계점이 존재한다.

한편, 외력을 이용하는 능동적 세포 분리 기술 중에서 탄

성파를 이용하는 기술이 비침습성, 낮은 소비전력, 다른 미

세유체플랫폼과의 쉬운 통합 및 빠른 입자/유체 조작의 장

점으로 널리 활용되고 있다[36]. 표면탄성파에 의해 작용하는

힘은 입자의 크기에 따라 다른 크기로 작용하므로, 이를 기

반으로 하여 표면탄성파 기반 세포의 크기, 밀도에 따른 입

자/세포의 분리 연구가 다양하게 이루어졌다[11,14,37]. 그

러나, 표면탄성파 기반 분리 기술의 장점에도 불구하고 분

리 효율의 향상을 위하여 분리과정 이전에 도움유체(sheath

fluid)를 사용하여 모든 세포의 위치를 초기화시켜야 한다는

한계점이 존재한다. 도움유체의 사용은 병렬채널 구조를 이

용한 다중 처리를 방해하고, 별도의 유체 주입용 펌프 시스

템이 필요하며, 시료의 농도를 희석시킬 수 있다.

최근, 분리효율의 향상을 위하여 관성력과 자성력, 점탄성

력과 자성력, 관성력과 탄성력 등 서로 다른 두 가지 이상의 기

술을 조합하여 활용하는 연구가 이루어지고 있다[38-41]. 본

연구에서는 일자형 직사각 단면 채널에서의 점탄성 유체 기

반 입자 포커싱과 탄성력 기반의 크기별 입자 분리를 통합

한 하이브리드 플랫폼을 제안하였고, 이를 통해 높은 분리

효율과 분리 대상의 가변성을 얻을 수 있음을 확인하였다.

크기 기반 입자 분리의 최적 조건을 결정하기 위하여 유동

율별, 표면탄성파 발생용 인가 전압별 입자의 측면 이동량

을 평가하였다. 해당 결과를 기반으로 개발된 하이브리드 소

자가 고효율, 크기 가변적 세포 분리를 위한 도구로서 유용

하게 활용될 것으로 예상한다.

II. 연구 방법

1. 작동 원리 (Working principle)

그림 1(a)는 하이브리드 소자의 개략도 및 작동 원리를 보

여준다. 개략도에서 볼 수 있듯이, 하이브리드 소자는 두 개

의 연속된 단계로 구성되어 있다. 첫번째 단계는 점탄성 유

체 기반 입자 포커싱을 위한 일자형 직사각 단면의 미세유

동채널이며, 두번째 단계는 표면탄성파 기반 크기별 입자 분

리를 위한 전도성 액체로 채워진 전극 채널과 일자형 미세

유동채널로 이루어져 있다[42,43]. 초기 시료 혼합물은 서

로 다른 크기의 입자 혼합물이 점탄성 유체에 부유된 상태

로 이용되었으며, 해당 점탄성 유체는 높은 탄성도를 가졌

지만 점도는 낮은 유체로 선정되어 소자의 수율을 높일 수

있도록 하였다[27].

소자의 입구를 통해 주입된 시료는 다양한 크기의 입자가

그림 1. (a) 고효율, 크기 가변적 세포 분리를 위한 하이브리드 소자의 개략도. 점탄성 유체 기반 입자 포커싱을 위한 첫번째 단계 및 표면탄

성파 기반 크기별 입자 분리를 위한 두번째 단계로 구성되었다. (b) A-A’ 단면에서 관찰 가능한 전도성 액체가 채워진 전극채널로부터 발생

된 표면탄성파의 전달 (c) 전도성 액체로 채워진 전극 채널의 현미경 관찰 이미지

Fig. 1. (a) Schematic of integrated hybrid device for high-efficiency, size-tunable particle separation. It consists of the 1st

stage for viscoelastic particle focusing and 2nd stage for size-based particle separation using surface acoustic wave. (b)

Propagation of SAWs generated from the conductive liquid-based electrode channels. (c) Microscopic image of electrode

channels filled with conductive liquid metal
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랜덤하게 분포한 형태로 유동한다. 점탄성 유체 내에서 유

동하는 입자는 관성력과 탄성력의 영향을 동시에 받는다. 탄

성력(elastic force, FE)은 불균일한 일차수직응력차(N1)에

의해 미세유동채널의 측면 방향으로 작용하는 힘으로서, 식

(1)과 같이 입자 크기의 영향을 받는다.

(1)

여기에서, a, x, λrel, W, Q는 입자의 지름, 측면 이동량, 완

화시간, 미세유동채널의 너비, 유동율을 나타낸다. 부유된 입자

중 폐색율(blockage ratio, β = a/W, a는 입자 지름, W는

채널 너비)이 0.1 이상인 입자는 유동 중 탄성력의 영향을

받아 채널의 가운데로 포커싱된다. 첫번째 단계의 미세유동

채널은 사용 대상 입자의 폐색율이 모두 0.1 이상이 되도록

설계하였으므로, 모든 입자의 위치는 미세유동채널의 가운

데 평면으로 초기화된다. 한편, 폐색율이 0.1 미만인 입자의

경우에는 탄성력의 영향을 받는 것은 동일하므로 채널의 가

운데 방향으로 측면 이동하지만, 상대적으로 작은 크기로 인

하여 채널의 가운데에 포커싱되지 않고 넓은 영역에 분포하

게 된다[34]. 이 경우에는 입자의 위치 초기화가 완전히 이

루어지지 않았으므로, 두번째 단계에서의 분리효율은 저하

될 것으로 예상 가능하다.

점탄성 유체 내에서 가해지는 관성력과 탄성력은 채널의

형상 및 치수, 입자의 크기, 사용 유체의 종류 및 농도, 유

동율 등의 영향을 복합적으로 받는다. 따라서 점탄성 유체의 유

동 특성을 알아보기 위해서는 레이놀즈 수(Reynolds number,

Re), 와이젠버그 수(Weissenberg number, Wi), 탄성 수

(Elasticity number, El)와 같은 무차원수를 차용해야 한

다. 레이놀즈 수(Re = )는 관성력과 점성력의 비를 나

타내는 것이고, 반면 와이젠버그수(Wi = λrel )는 탄성력과

점성력의 비를 나타내는 것이다. 이 때, ρ, Vm, Dh, ηc, λrel는 용

액의 밀도, 평균유속, 입자의 수력학적 지름, 용액의 특성점도,

용액의 완화시간, 전단율을 의미한다. 탄성수 는 관성

과 탄성의 비율을 의미하는 것으로, 점탄성 유체 내에서의 입

자의 유동특성을 평가할 수 있는 지표가 된다.

이후 두번째 단계에서는 압전기판(piezoelectric substrate)에

접합되어 전도성 액체가 채워진 전극채널에 무선 주파수

(radio frequency, RF) 신호를 가하면 그림 1(b)와 같이 압

전기판의 표면을 따라 전파되는 표면탄성파(surface acoustic

wave, SAW)가 발생된다. 표면탄성파로 인해 작용하는 음

향방사력(acoustic radiation force, FR)은 식 (2)와 같이 표

현된다[44,45].

(2)

(3)

이 때, A, k, λ, Rp, ρl, ρp는 속도 퍼텐셜의 complex 진폭, 파

상수(k = 2π/λ), 파장, 입자의 반지름, 부유유체의 밀도, 입

자의 밀도를 나타낸다. 위 수식에 따라 음향방사력은 입자

의 크기에 의존하는 것을 알 수 있고, 크기가 큰 입자가 상

대적으로 크기가 작은 입자보다 표면탄성파에 의한 측면이

동량이 더 크기 때문에 크기에 따른 입자 분리가 가능할 것

임을 예상할 수 있다.

2. 소자 제작(Device fabrication)

미세유체소자는 소프트 리소그래피 기술을 통해 polydime-

thysiloxane (PDMS, Sylgard 184, Dow Corning, USA)로 제

작된다. 복제 몰드는 SU-8 음성 감광제(MicroChem, Newton,

MA)를 이용하여 실리콘 웨이퍼에 제작된다. PDMS와 경

화제는 10:1 비율로 혼합하여, 진공 챔버에서 탈기시키며,

80oC 오븐에서 1시간동안 열경화시킨다. 경화된 PDMS 채

널은 산소 플라즈마 장비(CUTE, Femto Science Co.,

Korea)를 이용하여 250W, 80 mTorr 조건에서 50초동안

처리한 뒤 압전기판(Lithium niobate, LiNbO3, 128°, Y-cut,

X-propagation, NEL Crystal Co., Fukushima, Japan)에

접합된다[42].

제작된 미세유동채널 소자는 1개의 입구와 2개의 출구를

가진다. 첫번째 단계 채널의 너비는 50 µm, 높이는 120 µm, 길

이는 4 cm로 설계되었고, 두번째 단계 채널의 너비는 600 µm,

높이는 120 µm, 길이는 1 cm로 설계되었다. 두번째 단계

후류는 각 200 µm의 너비를 갖는 삼분지 형태로 출구로 연

결되었다. 전도성 액체를 채우기 위한 미세전극 채널의 너

비는 100 µm, 높이는 120 µm로 제작되었다. 전극 채널은

그림 1(c)에서 볼 수 있듯이 한 지점으로 집중된 표면탄성

파를 발생시킬 수 있는 중심이 같은 원호 형태로 제작되었

고, 60°의 각도를 갖도록 설계되었다[46]. 전도성 액체를 채

우기 용이하도록 하기 위하여 구불구불한 형태를 갖는 이중

채널 형태를 가지며, 이로 인해 전극 채널의 너비를 기반으로

결정되는 표면탄성파의 파장은 λ = 8 w 식을 통해 계산될

수 있다. 따라서 작동주파수( fw= cs/λ, cs는 기판에서 탄성

파의 전파 속도, 약 ~3600 m/s)는 이중 채널 형태의 특성

상 4.5 또는 9.0 MHz가 모두 사용 가능하며, 본 연구에서는

9.03 MHz로 사용되었다.

3. 샘플 준비(Sample preparation)

점탄성 유체로서, phosphate-buffered saline (PBS)을

기반으로 한 0.1 (w/v)% hyaluronic acid (HA) sodium

salt (357 kDa, Lifecore Biomedical) 용액을 제조하였다. 해

당 용액의 zero-shear 점도와 완화시간은 각각 0.89 mPa-s와

0.25 ms였다[47].

13 µm와 27 µm의 지름을 갖는 형광 폴리스티렌 입자
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(36-4 & 36-5B, ThermoFisher, Waltham, MA, USA)가

사용되었고, 입자는 HA 용액에 약 1×106 particles/ml의

농도가 되도록 부유시켜 사용되었다.

4. 실험 셋업 및 절차(Experimental setup & procedure)

시료 주입 및 유동율 조절은 실린지 펌프(KDS210, KD

Scientific, Holliston, MA, USA)를 사용하였다. 신호 발

생기(AFG3102C, Tektronix, USA)로 발생된 무선 주파수

신호는 직류 전원 공급기(IPS-18B10, VuPOWER)가 연결

된 증폭기(ZHL-1-2W, Mini-Circuits)를 통해 전도성 액체

로 채워진 전극 채널에 인가되어 표면탄성파를 발생시켰다. 미

세유동채널 내를 흐르는 형광입자의 유동은 도립현미경

(CKX41, Olympus, Tokyo, Japan)과 형광 카메라(CS230B.

Olympus, Tokyo, Japan)를 통해 기록되었다.

III. 연구 결과

1. 점탄성 포커싱

13 µm와 27 µm의 지름을 갖는 형광 입자의 점탄성 포

커싱 조건을 확인하기 위하여 0.1 (w/v)% HA 용액 내에서의

유동율별 입자 분포 특성을 평가하였다. 13과 27 µm 크기

입자는 50 µm 너비의 1단계 미세유동채널 내에서 모두 0.1

이상의 폐색율을 가지므로, 10 µl/min (Re=2.20, Wi=0.27,

El=0.12) 이상의 유동율 조건에서 모두 채널의 가운데로 포

커싱됨을 확인하였다(실험결과 미첨부). 따라서, 이후의 실

험에서 유동율은 모두 10 µl/min 이상의 조건을 이용하였다.

2. 탄성파 기반 입자의 측면 이동량에 대한 인가전압의 영향

13 µm와 27 µm 크기 입자의 표면탄성파 발생을 위해 인

가하는 전압에 따른 측면이동량의 차이를 확인하기 위하여

100 µl/min (Re=22.0, Wi=2.77, El=0.12)으로 고정된 유

동율 조건에서 전압별 입자의 유동특성을 평가하였다. 그림

2는 13 Vpp에서 22 Vpp까지 1 Vpp 간격으로 인가전압을 조

절하였을 때 각 입자의 측면이동량 변화를 보여준다. 입자

의 측면이동량은 표면탄성파 발생 영역, 즉 두번째 단계 채

널에서 채널의 가운데로부터 채널의 벽 쪽으로 이동한 거리로

정의하였다. 두번째 단계 채널의 너비는 600 µm로, 최대

측면 이동 가능 거리는 300 µm이다.

100 µl/min의 유동조건에서 13 µm 입자는 전체 인가전

압 범위에서 모두 표면탄성파에 의한 측면이동을 보이지 않

았다. 13 Vpp일 때, 낮은 인가전압 조건에서 작은 음향방사

력을 갖기 때문에 13과 27 µm 입자의 측면이동량은 차이를 보

이지 않았다. 그러나 인가전압이 높아질수록 27 µm 입자의

측면이동량이 점점 커짐에 따라 13과 27 µm 입자의 측면

이동량 차이가 커졌으며, 20 Vpp의 인가전압일 때 27 µm

입자의 측면이동량이 약 95 µm로 포화되어 이후 조건에서

일정하게 유지되었다.

3. 탄성파 기반 입자의 측면 이동량에 대한 유동율의 영향

두번째 단계 채널 내에서 유동율별 13과 27 µm 입자의

측면이동량을 평가하기 위하여 20 Vpp의 고정 인가전압 조

건에서 25, 50, 100, 150, 200 µl/min 유동율을 이용하였

다(그림 3). 25 µl/min (Re=5.50, Wi=0.69, El=0.12)의 유

그림 2. 탄성파 기반 100 µl/min의 고정 유동율 조건에서 13과 27 µm 입자의 인가전압별(13-22 Vpp) 측면 이동량 평가

Fig. 2. Effect of the applied voltage ranging from 13 Vpp to 22 Vpp on the acoustic lateral migration of polystyrene particles

with 13 and 27 µm diameters at the fixed flow rate of 100 µl/min
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동율 조건에서 27 µm 입자의 측면이동량은 300 µm로 채

널의 벽면에 도달함을 확인하였고, 이는 느린 유동율로 인

하여 표면탄성파의 작동 영역 내에서 충분히 영향을 받았기

때문이다. 입자가 표면탄성파의 작동 영역 내에서 탄성파의

영향을 받는 시간을 ‘표면탄성파 작동시간’이라고 명명하였

다. 한편, 13 µm 입자는 상대적으로 작은 입자 크기로 인

하여 25 µl/min의 유동 조건에서 약 5 µm의 측면 이동량을

보였다. 탄성파 작동영역에서 받는 음향방사력은 식 (2)를 통

해 입자의 반지름의 6제곱에 비례(FR~Rp
6)하는 것을 알 수

있으며, 본 실험에서 사용한 입자 크기의 차이에 따라 27 µm

입자는 약 64배 더 큰 음향방사력의 영향을 받게 된다. 이로 인

해 발생하는 입자의 측면이동량 차이는 20 Vpp의 고정 인

가전압, 25 µl/min의 유동율 조건에서 약 60배 정도로 확

인되었다. 유동율이 25µl/min에서 200 µl/min으로 증가함에

따라 표면탄성파 작동시간이 짧아져 측면 이동량이 작아짐이

확인되었고 13 µm 입자의 측면 이동량은 수 µm 이내로 거의

이동하지 않는 것으로 나타났다. 이후 200 µl/min (Re=44.0,

Wi=5.55, El=0.12)의 유동율 조건에서 13과 27 µm 입자의 측

면이동량 차이는 약 30 µm로 가장 작게 나타났다.

IV. 고찰 및 결론

본 연구에서는 점탄성 유체 기반의 입자 위치 초기화 및

표면탄성파 기반의 크기별 입자 분리의 통합 하이브리드 소

자를 제안하였다. 점탄성 유체 기반 입자 포커싱을 위한 유

동율 조건과 유동율 및 인가전압에 따른 표면탄성파 기반

입자의 측면 이동량을 평가하여 크기별 입자 분리를 위한

시스템의 활용 가능성을 확인하였다. 점탄성 유체 기반 입

자/세포 제어 기술은 생체적합성이 높은 고분자 화합물을 극

미량 추가함으로써 활용 가능하며, 표면탄성파 기반 기술은

세포에 물리적 자극을 주지 않아 전단력에 민감한 세포(예,

혈소판)에도 영향을 주지 않음이 확인된 기술이다. 따라서,

본 연구를 통해 개발된 하이브리드 소자는 도움유체의 사용, 채

널 설계의 수정 없이 고효율, 크기 가변적 입자 분리뿐만 아

니라 세포 시료의 전처리에 유용하게 활용될 수 있을 것으

로 예상한다.
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