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摘要摘要摘要摘要 

近年來，微型全分析系統（Micro-Total-Analysis System, µ-TAS）或稱實驗室晶片

（Lab-on-a-chip）成為熱門的研究領域，其中微流體系統佔有重要的角色，而微幫浦是

整個微流體系統的動力來源，因此更形重要。本文將介紹各種類型之無閥門式微幫浦，

並針對適合用生醫流體的無閥門微幫浦進行分析，並介紹由微幫浦內部之非穩態流場特

性，所開發出之高性能微混合器與粒子分離器的相關應用。微小化的另一層涵義，即是

代表這些系統是可以被發展成可攜式（portable）的，因此若能對上述微流體元件的性

能，有深入的瞭解與分析，則可以對微流體系統加以掌控，進而以得到一性能良好的微

型全分析系統。 

一一一一.前言前言前言前言 

近年來各種元件的微小化逐漸成為研究發展的重要課題，而在這過程當中，一種跨

越各領域的微小化技術，一般稱之為微機電技術（Micro electro-mechanical technology），

所發展出來的微細精密製造能量扮演了相當重要的角色。微機電技術是結合光、機、電、

材、控制、物理、生醫、化學等多重技術領域的整合型系統平台技術，微機電技術使得

產品能因整合與微小化而提高性能、品質、可靠度及附加價值，同時降低製造成本，是

科技界公認為最具發展潛力及前瞻性領域之一。在生醫微機電系統（Bio-MEMS）的發

展過程中，更仰賴微機電技術將檢測系統有效的微小化，進而單一晶片之檢測系統，發

展微型全分析系統（Micro-Total-Analysis System, µ-TAS）[1]或稱實驗室晶片（Lab-on-a- 

chip）[2]。其伴隨而來的龐大經濟利益，使得微型全分析系統，成為世界各國所爭相竸

逐的研究領域，舉凡基因晶片、蛋白質晶片、藥物釋放系統、藥物篩檢晶片與化學檢測

晶片等等，都發展快速。而當物體微小化後，所伴隨而來許多前所未有之物理特性，例

如：高散熱率 （high dissipation rate）、降低體積與面積比（volume-to- surface area ratio）、

相對重要的表面張力（surface tension） 等，將會對未來的應用產生重大影響，也就成

為學術界研究的重點所在。 

由於微型全分析系統的體積極小可攜帶，且具有成本便宜、精確度高及反應時間非

常短，可達快速檢驗等優點，因此不管在電子、機械、化學分析或生物醫學等領域皆有
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相當重大的價值。在這一連串的新興研究成果中，微流體系統[3, 4]占了舉足輕重的地

位，其中包含了微流道（micro-channel）[5] 、微閥門（micro-valve）[6, 7]、微感測器

（micro-sensor）[8]、微致動器[9]及微幫浦（micropump）[10]、微流體混合器（micro- 

mixer）[11]等，其中微幫浦更是傳輸流體所不可或缺的重要元件。 

一般而言，微幫浦可藉由其驅動之方式分為機械式微幫浦及非機械式微幫浦兩大

類。機械式微幫浦可以依不同的驅動方式分為四類，如圖 1所示。圖 1（a）與（b）均

為以壓電片為驅動源，不同的是，當壓電片上方沒有限制邊界時，幫浦腔體（chamber）

的改變，是由壓電片的側向應力（lateral-strain）所引起，當上方有限制邊界時，則是由

軸向應力（axial-strain）所引起。圖（c）是熱薄膜式微幫浦（thermopneumatic）[12, 13]，

透過加熱腔體上方流體，使其體積因受熱增加而擠壓腔體，達到驅動流體的目的。圖（d）

是靜電式薄膜微幫浦（electostatic），在腔體上方鍍上電極，接上電源後，透過靜電吸附

的方式，改變腔體體積，進而驅動流體，圖（e）為外接式壓力源（external pneumatic）

微幫浦，透過主動式閥門的運作，控制壓力變化，以驅動流體[14] 。 

 

 

 

圖 1各種不同驅動源之往復式微幫浦[15]。 

微幫浦是整個微流體系統的驅動來源，是操控整個微流體系統不可或缺的關鍵元

件，機械式微幫浦相較於非機械式微幫浦能提供較高之體積流率，且不受流體性質影

響，適用於推動各種流體，然而此類幫浦必須具有可動式或被動式微閥門以控制流體流

動的方向，在高頻率及長期使用下，將導致閥門容易磨損，嚴重影響微幫浦本身的壽命

和可靠度，因此發展非可動閥門並可控制流向之無閥門微幫浦成為當前熱門的研究。因

此本文將在下面章節介紹過去發展之無閥門微幫浦，並將針對無閥門微幫浦之操作原理

進行探討，可讓吾人了解此類型幫浦演進脈絡。 

二二二二、、、、無閥門無閥門無閥門無閥門微幫浦微幫浦微幫浦微幫浦簡介簡介簡介簡介 

2-1 主要類別主要類別主要類別主要類別 

無閥門微幫浦在發展的過程中，可分為兩大類，其一為利用漸張/漸縮管之幾何外

形，另一類則是利用Tesla結構做為導流的元件，這兩大類的無閥門幫浦在過去10年的
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研究當中，陸續發表了相關研究成果，已漸張/漸縮管之無閥門幫浦為例，在1993年時，

Stemme et al. 利用黃銅加工製作此類無閥門微幫浦[16]，其主要利用壓電片搭配漸張管

的幾何外形進行流體的驅動，在適當的幾何設計下，微幫浦驅動流體之淨流量往漸張段

方向流動。之後，也以微機電製程製作出類似的微幫浦[17-20]，然而驅動流體的淨流量

方向卻往反向流動，主要的差異在於漸張管的角度，比較其結果可發現，當漸張管的角

度較小時，流體將往漸張段的方向流動，反之，過大的角度將使流體往反向流動，並容

易於邊界上發生流體分離的現象，導致幫浦整體效率下降。因此完整的無閥門微幫浦系

統可以區分為驅動源及漸張／漸縮段流道，而這樣的微幫浦可利用串聯或並聯的方式增

加流量[21]，或者以不同的驅動方式作為動力來源，如電磁式[22, 23]或熱氣泡式[24, 25]

的驅動源進行流體的驅動。 

德國的Gerlach et al. [26]利用半導體製程的技術，在111型矽晶圓作非等向性濕蝕

刻，製作大角度70.5°的漸縮／漸張管，漸縮管方向為正流動方向，漸張管方向則是反

向，這種無閥門微幫浦會有一些缺點，乃是在張角的角度被限制了，漸縮／漸張管的長

度由矽基板的厚度所限制，且再者大角度的漸張管會有相當明顯的回流情況發生，降低

微幫浦的工作效率。Olsson et al. [16, 17, 21]提出將兩個完整的無閥門微幫浦單元平行放

置，組成了無閥門平面式微幫浦，使用黃銅做為無閥門微幫浦的材料，每個震動腔直徑

均為13mm，漸張／漸縮管最小截面尺寸為0.3mm×0.3mm。這篇文章裡也提出了有關無

閥門微幫浦最大流量和最佳工作頻率的簡化理論。文獻裡也對漸張／漸縮管作穩態實

驗，驗證其流向控制功能。此外這個無閥門平面式微幫浦的兩個薄膜可以反相或同相工

作，可以比單一個無閥門微幫浦有更好的工作效能。 

以非對稱性擋體置於流道中，以取代漸張管的構想於2003年提出[27]，Sheen et al. 

完成擋體式無閥門微幫浦（Obstacles valveless micropump）之開發，並進行了實驗結果

的驗證[28]，如圖2所示，相較於漸張管式的微幫浦，其特性與壓電片及擋體之幾何形

狀有關，而在應用上，由於流道的設計較不受限制，因此擋體式微幫浦較易與其他的微

流體系統進行整合，因此具有開發之價值。這種新式的無閥門微幫浦的動力來源屬於機

械式，具備了機械式微幫浦的優點，利用流體流經漸張管和漸縮管不同的特性，由漸張

／漸縮管取代了可動閥門，避免機械零件的磨耗損壞，更適用於含有微粒或細胞的生醫

流體，例如血液、蛋白質溶液等，同時此新型無閥門微幫浦同樣也具備體積小、結構簡

單、製造成本下降、高可靠度等優點。  
 

(a) 

 

(b) 

 

圖 2 擋體式無閥門微幫浦(a)示意圖; (b)實驗圖[28]。 
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Tesla結構之無閥門微幫浦發展的時期與漸張/漸縮管式之幫浦相近，早在 1995年

時，學者 Forster與 Bardell提出了此構形之無閥門微幫浦[29]，在其往後之相關研究中，

多稱之為固定閥式(fixed valve)微幫浦，圖 3(a)為此類幫浦 Tesla結構的幾何外型，圖中

顯示了其幾何外型主要以直流道搭配彎曲流道所形成，因此流體在往復運動時，由於流

道長度的差異與流體的慣性效應，亦產生淨流量往出口端方向，圖 3(b)則為這類幫浦的

整體實體圖[30]，該研究所使用的驅動源主要以壓電片為主，此類幫浦相對於漸張/漸縮

管式的微幫浦而言，可以彈性調整 Tesla結構的數量，以達到整體導流效率的最佳化，

在其後續的研究中，亦針對此類微幫浦進行最佳化的工作[31]。圖 4則為結合漸張/漸縮

管為主體，並搭配 Tesla結構之無閥門式的整流元件[32]，這類整流元件兼具了上述兩

種無閥門導流元件的優點，除了具有漸張/漸縮管短距離內達成整流效率外，其邊緣的

Tesla結構則讓這類整流元件的效能達到最佳化的結果。 

 

(a) 

 

(b) 

 

圖3  Tesla結構之無閥門微幫浦(a)閥門特寫[29]; (b)整體幫浦實體圖[30]。 

 

 

 

 

 
 

圖4 整合漸張/漸縮管與Tesla結構之無閥式導流元件[32]。 
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2-2 無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之操作原理操作原理操作原理操作原理 

無閥門微幫浦獲得淨流量的原理主要利用方向性流阻的概念，即流體往正向與反向

時，流道所施加的流阻並不相等，因此導致流量亦隨之改變，本節提供了漸張/漸縮管

式之無閥門微幫浦的工作原理。考慮一個完整工作週期，微幫浦的致動模態可以分為「吸

入」（supply mode）和「排出」（pump mode）兩個過程[16]，如圖3所示。以壓電式無閥

門微幫浦為例，在吸入過程中，如圖5(a)所示，震動腔上的薄膜因壓電片向上位移，使

得震動腔內的體積增加，因此震動腔分別由兩端的漸張管及漸縮管吸入流體，其中A端

是漸張管，流道截面積隨流體流動方向逐漸增加﹔而B端是漸縮管，流道截面積沿流體

流動方向逐漸減小，流體流經漸張管方向的壓力損失會小於漸縮管方向，因此流體在流

經漸張管方向的總流量會大於漸縮管，我們可以知道流體由漸張管（A端）吸入的流量

大於漸縮管（B端）的流量。 

同理，在排出的過程中震動腔上的薄膜因壓電片向下位移的作用力使震動腔的體積

減小，震動腔內流體由兩端排出，如圖5(b)所示，A端是流經漸縮管，B 端是經過漸張

管，流體經由漸張管（B端）排出的流量會大於經由漸縮管（A端）流出的流量。如上

所述，完成一個完整的週期。無閥門微幫浦可使流體淨流量由A端（入口端）往B端（出

口端）傳送，達成幫浦的功能。 

(a) 

 

(b) 

 

圖 5 無閥門微幫浦的一個完整工作週期(a)吸入模式; (b)排出模式[16]。 

2-3 幾何尺寸幾何尺寸幾何尺寸幾何尺寸與動態與動態與動態與動態效應效應效應效應 

流體流經過漸張管和漸縮管的壓力損失，對於無閥門微幫浦的效能有很大的關係，

因此無閥門微幫浦之設計重點在於漸張段流道之幾何形狀設計，根據前人文獻[33]可

知，在巨觀的漸張段流場中，開口角度約5度時其能量損失最小。而且漸張段之開口角

度與長寬比對於其效能亦具有相當的影響，雖然該結論為巨觀且穩態流場下所得之結

論，但仍可提供微幫浦設計上之參考。 

一般而言，探討微幫浦之各部份流體壓力損失時，會分為入口端、非等截面管及出

口端三個部份[20]。Ullmann [34] 則針對無閥門微幫浦進行理論分析，由震動腔內壓力

Pc的變化和出口壓力Pout以及入口壓力Pin的關係，將一個工作週期切割成三個部分：（1）

Pc＞Pout ＞Pin（2）Pc＜Pin＜Pout（3）Pin＜Pc＜Pout，他對時間作積分求出總流量，以壓

力降係數KH、KL表示流經漸張管跟漸縮管的壓力損失，配合實驗結果[16]決定KH及KL，
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並討論在受到大氣壓力下有阻礙壓力效應（blocking pressure）的影響。 

Olsson et al. [35]提出成塊質量模式（lumped-mass model），其模型的架構圖如圖6

所示，將無閥門微幫浦分為彈性薄膜、震動腔、漸張／漸縮管，並推得薄膜震動方程式，

以得到薄膜體積變化量和壓力變化之間的關係，其中流體流經漸張管的壓力損失是利用

多項式流量函數配合穩態實驗量測結果。因為微幫浦實際的作動情形為非穩態流場，因

此配合量測結果，乘上係數得到流量-壓力特性圖，這個理論模型跟幾個不同的實驗結

果比較，結果還蠻吻合。雖然此模式架構提供了無閥門微幫浦的分析概念，然而在分析

的過程中，特別是在流體與驅動的腔體薄膜間的耦合效應，以及流體於通過整流元件時

的相關特性，都是根據實際的情況簡化，舉例來說，由於流場於無閥門幫浦內所呈現的

型態為往復的非穩態流場，因此在這模型下的流阻估算方式就必須修正[36]。 
 

 
圖6 Lumped-mass model之分析架構示意圖[36]。 

除了研究流體流經過漸張管和漸縮管的壓力損失，以得到較高的幫浦效能外，部份

研究也以數個微幫浦串、並聯的方式增加幫浦的壓力頭，如圖4，用兩個串聯的幫浦以

反向操作，可以比單一個震動腔的微幫浦達到較佳的效能[21]，若將微幫浦中微流道的

截面由80×80µm縮小到40×40µm，則可以達到較高的壓力頭[35]。此外，Ullmann [34]

也提出用不同方式連結雙腔式無閥門微幫浦，例如串聯、並聯或是加入緩衝槽等6種可

能連結方式的理論分析，結果顯示在相同的壓力差下，串聯的方式提供的流率較並聯的

方式好。 

(a) 

 

(b) 

 

圖7 等向性濕蝕刻技術製作的雙槽式無閥門型幫浦(a)示意圖; (b)實體圖[21]。 
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漸張／漸縮管除了會造成壓力損失外，在特定的幾何尺寸設計下，漸張／漸縮管具

有控制流向之能力（flow-directing properties），在穩態流場模擬分析部份，Olsson et al. [20] 

計算漸張管的工作性能，並且和實驗量測的數據比較，結果表示出漸張管可以用於控制

流向的特性，並利用CFD數值模擬瞭解流場狀況[37]。研究結果顯示張角小比張角大的

漸張管（角度70°）有較大的壓力回升（pressure recovery），且分流的效應較小，且在張

角大的漸張管入口處有回流效應。 

於2003年時，李雨、楊政穎、林俊達三人提出以非對稱擋體，取代漸張管與漸縮管，

作為流體導向裝置的無閥門微幫浦新構思[27]，以，減少了因流道截面積改變而產生的

流阻。此外，在不同擋體尺寸時，可以藉由調整壓電片振幅與工作頻率等參數，達到控

制幫浦流量[28]甚至是流場方向的目的[38]。 

對於在高操作頻率的微幫浦而言，動態效應（Dynamic effects）具有非常重要的影

響[39]。動態效應是由機械與流體二個系統所共同耦合，且會影響到微幫浦的操作環

境，進而影響到幫浦之最大工作效率。Pan et al. [40]對於微幫浦的作動模式，進行數學

模型的推導，研究結果發現，流體的慣性力與黏滯力與微幫浦內部元件的幾何尺寸有關

聯性，當微幫浦的工作頻率為高頻率時，慣性力與黏滯力的尺度會相當接近。Ullman and 

Foto [41]的報告指出，操作環境之最佳化，主要與流道內部幾何尺寸有關，而幫浦前後

之負載環境也有影響。此外，在高頻的操作頻率下，動態效應也會導致微幫浦中的流場

發生逆流（flow reversal）現象 [38, 39, 42]。Laser and Santiago [15]在報告中詳細整理了

各種不同操作頻率下，動態效應對於往復式微幫浦的影響。其中由 Reynolds number 和

Strouhal number的乘積，表示在低雷諾數狀態下，流體的慣性（inertia）之重要性，而

操作頻率與橫隔膜的共振頻率（resonant frequency）的比值，則是表示在動態效應與橫

隔膜的共振頻率之間的關係範圍。值得注意的是，在高 f/fr 與低 Re*Sr值時，微幫浦的

效能是由橫隔膜的力學性質（mechanical time constant）所決定，反之，微幫浦的效能

則是由流體的慣性所決定。由 Lee et al. [28]的結果中也發現，同一個微幫浦元件中，在

不同驅動電壓與操作頻率下，會有不同的特性曲線。 
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圖8 不同驅動電壓與工作頻率下，擋體式無閥門微幫浦的效能分佈(a)壓力頭; (b)淨流量[28]。 
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三三三三、、、、應用應用應用應用 

3.1. 無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之無閥門微幫浦之相關相關相關相關應用應用應用應用-微混合器微混合器微混合器微混合器 

由於在微流道中的雷諾數偏低，一般在10以下，不容易有紊流產生，通常只能利用

擴散效應來達到混合，因此提升微混合器的混合效果一直是熱門的研究方向。文獻中所

探討的微型混合器主要分為主動式（active）及被動式（passive）兩種，主動式微型混

合器本身具有主動元件可強制流體混合，例如壓電式[43]、電場式[44]及氣壓式[45]。就

目前幾種主動式混合元件的動力來源而言，氣壓式混合需要氣壓源提供動力，而氣壓源

具有一定的體積，在縮小系統體積的過程當中無法克服；電場式混合則需要提供高伏特

的電壓，具有一定的危險性，工作流體也受到諸多限制。被動式微型混合器主要是改變

流道的幾何形狀，增加流體的擾動，或是增加流體在流道內的接觸時間及接觸面積等，

被動式混合通常都需要較長的混合距離，例如城垛狀流道[46]、Y型流道[46]及T型流道

[11]等，或是需在固定的流速範圍內才有好的混合效果，且無論是主動式或被動式混合

器，大多需要外加驅動源來推動流體才有辦法進行混合。 

然而，壓電式無閥門微幫浦之非穩態流場，可以使得流體在低雷諾數時，產生良好

的對流效果，進而達到高效能的混合。2005年，吳咨亨[47]利用壓電片同時做為流體的

驅動元件及主動混合元件，再以特殊幾何形狀的流道及擋體同時做為流體導向元件及被

動混合元件，製作出體積小、效能高且本身具有推動流體功能的壓電式微型混合器，如

圖9所示，並獲得中華民國專利[48]。 

(a) 

 

(b) 

 
圖9 具有自行推動流體功能之壓電式微型混合器(a)示意圖; (b)晶片實體圖[47]。 

Hsu et al. [49]以實體顯微鏡，觀測在微流場中的非穩態往復流流場現象，研究結果

顯示，當往復流流經一擋體時，會在擋體的上游產生迴流區，此迴流區對於在低電諾數

下的混合，提供了一個良好的機制。2007年，Sheen et al.[50]利用微粒子顯像測速儀，

量測非穩態流場流經流道中三角波狀結構之流場現象，並分析渦漩（vortex）出現的時

間點，以充份了解其混合機制，如圖7。實驗結果證實，在微流道中，壓電式無閥門微

幫浦所提供之非穩態流場，可以在極短距離內，達到良好的混合效果。 

(a) 

 

(b) 

 

圖10 非穩態流場在三角波狀結構之流場(a)微粒子顯像測速儀量測結果; (b)渦漩影像[50]。 
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 Tesla結構除了可以用來當作無閥門微幫浦的整流元件外，亦可用於微混合器的製

作，圖 11為其應用於混合之原理示意圖[51]，主要利用流體運動的慣性效應，當流體

在分岔點分別往彎管與直管流動，經由微流道的幾何外形進行流體導引，當彎管與直管

的流體在匯流處相交時，由於明顯速度梯度的差異，導致該處渦度增加而有利於混合，

因此流體經過多個串聯的 Tesla結構後，即可達到均勻混合的效果。 

    
圖11 利用Tesla結構進行微混合之機制示意圖及其模擬結果[51]。 

3.2.微粒子分離器微粒子分離器微粒子分離器微粒子分離器 

粒子分離機制在微尺度下的發展對於微流體系統而言算是一門新興的研究領域，因

為實驗室晶片或微型全分析系統等多功能元件整合系統之開發，通常需要具備能提供分

離機制的元件，以便進行後段的分析與檢測。尤其在生物醫學的應用上，如檢體檢測、

基因工程、藥物研發等等，經由微機電技術所製作，可以快速分離出所需粒子提供檢測

分析之粒子分離器已格外地受到重視。 

一般而言，最常被應用於微粒子分離器研究的機制，乃是利用非接觸力，如介電泳

（dielectrophoresis, DEP）與超音波（acoustic wave），來達到在懸浮溶液中分離粒子的

目的。Pethig et al. [52]與Asami et al. [53]等人都曾成功利用介電泳技術分離活酵母菌細

胞或死酵母菌細胞，Becker et al.[54]與Gascoyne et al. [55]等人也曾利用介電泳技術分離

血液中的癌症細胞與正常細胞。在2002年Huang et al.[56]則是以微電極陣列來進行細胞

分離與基因分析。Doh et al.[57] 在2005年以三個平行電極構成一個分離區域，利用正

負介電泳力的作用，分離活細胞（live）與死亡（dead）的細胞，如圖12(a)。在2003年，

Kentsch et al. [58]則是建立一個微裝置，利用介電泳力來達成微粒子分離、聚集、分析

等功能。隔年Tegenfeldt et al.[59]則是應用不同頻率的介電泳力來分別操控單股與雙股

螺旋DNA。 
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圖12 (a) 以正負介電泳力分離活與死細胞[57]; (b)以超音波駐波場分離兩種不同的粒子[63]。 

在超音波粒子分離機制方面，Harris et al.[60, 61]發展出一超音波分離器，由壓電材

料所提供的聲場，驅使流體內的粒子往玻璃面靠近，而達成分離。Petersson et al.[62, 63]

則是利用超音波駐波場，如圖12(b)，分離懸浮溶液中的兩種不同性質的粒子。另一種

分離微粒子的方式是利用擠壓流場（pinched flow fractionation），配合微流道幾何外形，

分離不同大小的粒子，Yamada et al. [64-66]，藉由控制懸浮液體與純溶液之間的流量，

使得懸浮液內之粒子，在擴張流場（spreading flow profile）的推動下，根據粒徑大小而

分離，但這種方式的缺點在於需要非常精準的控制流道的幾何尺寸。Lee et al.[67]於2007

年，提出以微幫浦內部之非穩態流場，分離流體內微粒子的裝置，並獲得中華民國專利

[68]。利用微粒子影像測速儀量測技術，發現非穩態流場於三叉型區域處，會產生一對

稱之渦漩流場，如圖13所示。此渦漩流場發生的位置靠近在中央流道的出口，在渦漩流

場的作用下，會使得微粒子往二側分支流道移動，進而達到粒子分離的效果。 

  

圖13 微粒子流經三叉型區域示意圖(a)穩態流場; (b)非穩態流場[67]。 

四四四四、、、、結語結語結語結語 

影響無閥門微幫浦之相關參數眾多，包含了流道及擋體幾何形狀的設計、動態效應

與操作電壓、頻率等等，以目前關於微流體系統的研究來說，大多數還是著重在單一功

能的探討，由於各種元件都有其最佳操作條件，因此當不同的微流體元件結合成一微流

體系統時，會產生功能衝突的狀況。例如，以微幫浦的功能來說，當然是希望能提供的

流量越大越好；對於混合來說，在適當的流速之下才能夠有較好的混合效果，且流場的

擾動越大越好；但在生醫檢測方面，則希望流速及流場的擾動越小越好，以避免感測器

受到太多干擾而失去靈敏度。因此要成功整合各種不同功能的元件，製作出具有多功能

的晶片，除了開發出各種高效能的元件之外，還需顧及能維持各元件的效能為前提。 

(a) (b) 

(a) (b) 
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此外，許多應用性的開發也正在進行中，如本文所提到之微混合器與微粒子分離器

等，未來也可以應用於微流量控制系統、微量皮下藥劑輸送系統（drug delivery system），

並可以與生醫檢測晶片相結合，如聚合脢連鎖反應晶片、基因晶片（Gene chip／DNA 

chip）與蛋白質晶片（Protein chip）等，可使檢驗分析速度加快、反應及偵測速度提高，

並且有分析系統輕便的優點。 
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