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一、前言

西元 1913 年鐵達尼號船難發生時，英國科學

家 L. F. Richardson 曾提出過使用聲納 (sonar) 探測冰

山在水下的位置，雖然這個構想在當時無法實踐，

但隨者後來壓電材料的發現與改良，以及二次世界

大戰時雷達技術的發展應用，讓科學家發現超音波

在醫療用途上的契機。西元 1940 年 F. Firstonex 利

用脈衝回波測距原理發明了超音波反射儀，將超音

波脈衝送進身體裡面，並量測被身體內部組織反彈

的回波訊號，藉以觀察組織的特性。西元 1953 年

瑞典 I. Edler 醫師和 C. H. Hertz 發展的心臟超音波診

查技術，即是應用超音波反射儀偵測心臟的律動。

西元 1950 年代起，科學家致力於超音波造影研究，
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Karl Dussik 醫師首先發表人腦超音波黑白影像，之

後 Howdy 則利用環型掃描的方式成功地對人的頸

部造影出灰階影像。而隨著掃描技術的發展與科技

的進步，超音波造影系統可生成更好的影像品質，

同時解析度也獲得提升，以觀察更細微的目標。

當今超音波診斷如產檢、乳房腫瘤檢測、眼科

疾病和皮膚相關疾病等，具有非侵入式的無痛診察

特性，讓大多數的民眾易於接受，同時系統操作便

利以及低成本，已成為醫院最常用的第一線診斷工

具。高能超音波治療如熱治療機、超音波碎石儀等

具有同樣的性質，也被採用。在研究領域上，高頻

(> 20－50 MHz) 超音波影像系統的空間解析度約為

50－150 mm 以下，其影像可視深度可達 2－10

mm，配合其價格低廉、非侵入式與即時顯示等優

點，十分適合應用於生物學、生理學以及其他臨床

上疾病的觀察，可用於非侵入式觀察體表微細組織

如：皮膚、眼睛的前腔室及小老鼠胚胎影像等，更

高頻之超音波系統 (100－200 MHz) 亦可用於皮膚

表層腫瘤的發現檢測。筆者的實驗室自行設計一套

高解析度超音波影像系統，並應用在小動物實驗

上，如微循環血流評估、腫瘤新生血管微循環變

化、暫時性血腦屏蔽開啟，以及肌腱發炎血流改變

觀察等多種研究。

二、系統設計原理

1.超音波探頭
一般的醫用超音波系統採用陣列式探頭，藉由

一維排列的方式同時進行掃描即獲得二維一個面的

影像資訊。由於醫用超音波探頭工作頻率較低，影

像的解析度也隨之受到限制。為了提高系統的影像

解析度，在設計上必須選擇高頻的超音波探頭。但

陣列式探頭依照製作原理，高頻陣列探頭尺寸過

小，在製作技術上有瓶頸存在，同時探頭間高頻繞

射相互干擾的物理現象尚無有效的抑制方法，因此

採用單一高頻探頭的方式設計系統。本系統使用中

心頻率 (fc) 為 25 MHz 的球形聚焦面高頻超音波探

頭 (Model V324, Panametrics, Waltham, MA, USA)，

探頭頻寬 (BW) 約 60%、孔徑大小 (A) 6.35 mm、焦

距深度 (D) 為 12.7 mm。此探頭對應的空間解析度

參數如下：

(1)

(2)

(3)

以水中聲速 (C) 為 1500 m/s 計算，本影像系統的橫

向解析度 (Rlat) 為 120 mm、縱向解析度 (Raxi) 為 50

mm、可視景深 (depth of focus, DOF) 為 1.68 mm。

2.馬達的操作設計
為了能夠獲得如同陣列式探頭的二維掃描影

像，加入馬達機械操作元件，並設計馬達運動模式

帶動探頭掃描。如圖 1 所示，目前設計有 4 種掃描

模式：B 模式 (B scan mode) 馬達垂直探頭掃描方

向移動，並移動間隔每 1/8 探頭橫向解析度驅動探
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圖 1.

圖左是雙軸伺服馬達及探頭照片，A

是 25 MHz 超音波探頭、B 是承載探

頭的第一軸馬達、C 是第二軸馬達、

D 是探頭支架。圖右是 4 種掃描模

式示意圖，箭頭為探頭移動方向。

B scan mode Swept scan mode

C scan mode Skin scan mode

C
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頭掃描一次，以獲得二維掃描資訊，並重組成影

像。Swept 模式 (swept scan mode)(1)
，同樣馬達垂

直探頭掃描方向移動，但移動過程中為等速運動，

且移動間距為每 1/128 探頭橫向解析度驅動探頭掃

描一次，藉由近乎在同一位置重複掃描的性質，除

了取得影像之外，還可獲得掃描區域裡的液體流速

資訊，經過都卜勒 (Doppler) 技術分析將液體流速

標記於影像上
(2)
。C scan mode 的操作方式幾乎與 B

模式相同，但系統增加第二軸馬達，其運動方向同

探頭掃描方向，在每次 B 模式完成掃描後控制第

二軸馬達位移，使每次 B 模式掃描的區域不同，

以獲得目標不同深度的影像資訊，經過全聚焦影像

疊合的技術，可重組全域高解析度影像。Skin scan

mode，以 B 模式或 swept 模式的運作方式為基

礎，在進行掃描的過程中，同時控制第二軸馬達移

動，使探頭依設定曲線進行掃描，經過訊號對齊重

組後，以取得目標特定輪廓高解析度影像。

本影像系統採用兩軸正交的伺服馬達 (HR8,

Galil Motion Control, Rocklin, CA, USA)，單軸馬達

最大出力 32 N、精確度 0.1 mm，承載探頭的第一

軸馬達運動方向垂直於探頭掃描方向，第二軸馬達

運動方向同探頭掃描方向。為了提昇 B 掃描模式

的速度，並降低馬達來回掃描時的慣性影響，以簡

諧運動的原理設定馬達的運動參數，若掃描寬度為

d、每秒掃描次數 N，則馬達的速度 (VB) 和加速度

(a) 設定如下：

(4)   

(5)

在操作 swept 掃描模式時馬達設定為等速運動，以

V N d

a N d

B = ◊ ◊

= ◊ ◊( ) ◊

p

p2 2

取得液體隨時間變化的流動資訊，若掃描的頻率為

fd，掃描間距為 1/128 探頭橫向解析度，則馬達速

度 (VS) 為：

(6)

加速度則為速度值的 10 倍，並在掃描寬度前預留

馬達加速所需距離，使馬達進入掃描區間時，已達

到設定的速度作等速移動。兩種掃描模式均設定馬

達控制器在馬達每位移一固定間距時，產生一

TTL 的觸發訊號驅動探頭掃描以及 digitizer 擷取訊

號。

3. Digitizer & Timer/Counter
陣列式超音波探頭運作時是同步的，掃描擷取

的訊號彼此間無抖動現象，重組的影像較完整。使

用單一探頭作機械式掃描，訊號是馬達移動中逐一

擷取，由於激發探頭的脈衝產生器是類比元件，當

接收到觸發訊號時會立刻送出脈衝激發探頭，而

digitizer 是數位元件，接收到觸發訊號時，會等到

digitizer 工作時脈的下一個時脈週期才開始進行訊

號擷取，因此脈衝產生器和 digitizer 開始工作的時

間差，會因為觸發訊號隨機產生在 digitizer 單一時

脈週期上任一點，造成兩者每次運作時都不同步，

擷取的訊號兩兩間有抖動現象，如圖 2(a) 所示，

影像重組時產生鋸齒邊緣。為了消除這樣的現象，

必須讓脈衝產生器和 digitizer 工作起始時間差固

定，又 digitizer 工作起始點一定是觸發後的下一個

時脈週期，因此以 digitizer 的工作時脈重整到脈衝

產生器的觸發訊號是較好的方式，如圖 2(b) 所示。
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圖 2.

(a) 圖中兩次的觸發發生點

位置不同，脈衝產生器未同

步的情況下就開始工作，會

造成擷取訊號之間的抖動

(jitter) 現象。(b) 圖中脈衝產

生器在同步情況下開始工

作，即使 觸發發生位置不

同，仍可擷取到同步訊號。
(a) (b)
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根據取樣理論，我們使用工作時脈 60  MHz 的

digitizer (model PCI-9820, ADLink, Taipei, Taiwan)，

量化解析度有 14 bits，此外，提供 ping-pong 訊號

擷取模式，在工作時脈的正緣及負緣處，皆可進行

訊號擷取動作，使取樣頻率 (sampling frequency) 達

120 MHz。另外，重整觸發訊號的部分是使用

timer/counter (PCI-6602, National Instruments, Austin,

TX, USA)，以 digitizer 的工作時脈運作，並接收馬

達控制器送出的 TTL 觸發訊號，在比對後重新送

出新的觸發訊號，同時驅動脈衝產生器和

digitizer，以達到同步的效果。

4.系統架構
圖 3 是高頻超音波影像掃描系統的架構圖，以

個人電腦作為操作平台，使用 LabVIEW 作為介面

控制程式，將指令輸入馬達控制器後，操作承載探

頭的雙軸馬達依設定運作，並產生 TTL 觸發訊號

給 timer/counter，同步後的觸發訊號將使脈衝產生

器和 digitizer 同時工作。選用的脈衝產生器

(5900PR, Panametrics, Waltham, MA, USA) 具有 10

－125 MHz 頻寬，亦提供 200 MHz 頻寬訊號接收

功能，內含 0－56 dB 訊號放大及濾波器。由於激

發探頭的脈衝是超過 100 V 的大電壓，但探頭偵測

到的回波訊號不到 10 mV，因此在探頭與脈衝產生

器中間需要二極體電路的雙工器將脈衝隔離，以保

護接收端不被燒毀，並將回波訊號導入接收端。如

圖 4 所示，雙工器是兩組方向相反的二極體並聯線

路，其中一組串接在脈衝發射端與探頭之間，利用

二極體的電位障可讓大電壓的脈衝通過到探頭，並

阻擋回波訊號的小電壓流過，另一組二極體並聯探

頭到接地，讓未被探頭完全轉化成聲波的脈衝大電

壓導到接地，同樣阻擋回波訊號的小電壓，使其流

入接收端。回波訊號經由接收器放大及濾波後由

digitizer 擷取，再經由個人電腦處理後儲存及螢幕

顯示。

三、高解析度超音波影像系統應用

1.高頻超音波影像系統量測血流準確度
在應用至生物活體之前，我們測試自行開發的

高頻超音波影像系統能否能夠正確的評估較微小循

環流速，以及其誤差範圍。因此在本實驗中我們利

用 2 克的吉利丁粉 (agarose) 及 1.5 克的石墨粉與

100 克的熱水混合製作成仿體 (phantom)，並且埋

圖 3.

系統架構圖。從控制介面

送出操作指令使馬達運

作，待馬達控制器送出觸

發訊號並與 digitizer 同步

後驅動探頭掃描。

圖 4.脈衝產生器發射的大電壓脈衝 (紅色箭頭) 會

通過二極體電路道探頭，未完全轉化成聲波

的脈衝電壓最後會流入接地。探頭接收到的

回波訊號電壓小於二極體的電位障 (藍色虛線

箭頭) 只會流入接收端被系統擷取。

Timer/Counter

14 bits
120 MS/s
Digitizer

60 MHz
Clock

3 500 MHz
Gain: 32 dB

1~200 MHz
Gain: 0-54 dB

LabVIEW

Pulser Receiver
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入管徑為 1 mm 的塑膠管，用來模擬活體內的組織

分布與血管位置，最後利用微量幫浦 (syringe

pump) 注射模擬紅血球散射特性的血液仿體 (blood

mimic fluid)，流速分別設定為 0.3、0.4 和 0.5

mm/s。圖 5 為利用彩色都卜勒 (color Doppler) 模式

擷取影像，根據圖 5 所示，估算系統偵測出平均流

速與誤差值，如表 1 所示。從結果數據來看，我們

發現高頻超音波影像造影系統估計微小血流誤差為

0.5－1.2 %，因此相信這有助於觀測生物活體的微

小血管變化。

2.觀察小動物腫瘤新生血管的微循環變化
在癌症發展扮演很重要角色的就是血管新生

(angiogenesis)，這是因為腫瘤的成長過程中需要養

分、氧氣以及代謝廢物，所以腫瘤附近存在的血管

內皮細胞會被誘發進行不正常的增生，形成一套微

血管網路 (microcirculation)。然而腫瘤內部的血管

構造與正常的微血管有很大差異，通常腫瘤的微血

管較不成熟，且有異常的分枝與曲折結構，血管的

管徑大小也不一致，包覆在血管的內皮細胞外的基

底膜 (basement membrane) 也較不完整，因此導致

腫瘤內部血流灌流 (perfusion) 能力較弱。目前雖然

已知腫瘤的新生血管結構上與正常微血管有很大的

差異，但是其分子上調控血管新生的機制仍然不清

楚
(3)
，因此研究調控血管新生的機制成為目前研究

癌症的重點課題。

本實驗利用高頻超音波影像系統對腫瘤的生長

情形做長時間的追蹤造影，並且觀察腫瘤內部結構

與血流的變化情形。因此我們在 C57BL/6 小鼠的

腿部皮下植入前列腺腫瘤細胞，並且每 2 至 3 天做

一次追蹤掃描。圖 6 是我們利用 B 模式掃描追蹤

前列腺腫瘤在十天內的生長現象，透過非侵入式的

監測追蹤，在腫瘤初期 (約三天左右) 就可以觀察

出腫瘤與周圍正常組織的結構上差異，發現腫瘤的

內部回音訊號會較弱、影像較暗，並且也可利用功

率都卜勒 (power Doppler) 與彩色都卜勒模式成像

(圖 7)，評估微小血流的流速以及其分布的位置，

也就是影像當中有彩色像素 (pixel) 的位置。我們

也發現腫瘤內部血流的分布，隨著腫瘤的成長主要

圍繞在腫瘤周圍，而且大約一週之後，腫瘤的體積

生長速度與血流分布會開始大幅度的快速成長擴

大。

3.觀察暫時性血腦屏障開啟的血流改變情形
腦部微血管內的內皮細胞特殊緻密排列 (tight

junction)，使得較大分子的藥物物質在微血管與組

織間藉由擴散作用進行交換上受到限制，此一限制

稱為血腦屏障 (blood brain barrier, BBB)，也因此一

旦腦腫瘤生成或是腫瘤轉移至腦部，使得細胞受損

影響到細胞膜的完整性及粒腺體的功能，並引發一

連串發炎性反應，導致血管通透性增加、組織液滲

出，故容易引發腦水腫，同時導致顱內壓上升，使

得運送至腦部的血流量減少，最終引起細胞缺氧，

圖 5.

仿體實驗結果。利用高頻超音波

影像系統，針對不同流速血液仿

體，進行 swept 掃描取得彩色都

卜勒影像。

幫浦注射理論流速值 實驗估計的流速值 誤差百分率
(mm/s) (mm/s) (%) 

0.3 0.298 0.67 

0.4 0.398 0.50 

0.5 0.506 1.20 

表 1.不同流速血液仿體，高頻超音波影像系統偵

測出平均流速與誤差值。
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圖 6.

利用 B 模式影像觀

察不同時間小動物腫

瘤生長情形。箭頭為

腫瘤位置。

圖 7.

以功率都卜勒 (a, c,

e, g) 與彩色都卜勒

(b, d, f, h) 影像觀察

小動物腫瘤生長情

形。 (箭頭為腫瘤位
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加重細胞的損傷。因此監測腦部血流的變化是臨床

上診斷治療腦部病變之重要課題。目前在治療腦病

變的過程中，大腦內的微循環血流改變量已被廣泛

的討論
(4-6)
。

目前許多研究利用高能量聚焦超音波 (high-

intensity focused ultrasound, HIFU) 產生穴蝕效應

(cavitation)，來進行血腦屏障開啟，並且使用磁振

造影 (magnetic resonance imaging, MRI) 配合磁振造

影對比劑
(7)
，來偵測血腦屏障開啟之後藥物治療的

效果，同時評估是否會產生出血、造成正常組織過

熱灼傷以及其他生理參數。雖然使用磁振造影的準

確率高，也可以進行非侵入式的偵測，但是磁振造

影需要的成像時間較長，這使得磁振造影的時間解

析度較差，同時磁振造影的空間解析度較低 (約 1

mm)，而無法觀察到更細微的變化。因此利用高頻

超音波影像系統都卜勒模式觀察血腦屏障開啟前後

血流的改變情況，其優點為即時觀測、時間解析度

高、空間解析度高 (約 50－150 mm)。

圖 8 為觀察大鼠 (Sprague-Dawley rat) 移除頭

蓋骨之後的腦部 B 模式影像，影像大小為 3 mm ¥
8 mm，因此相對應之解剖構造為大腦皮質 (cortex,

C)、大腦縱裂 (longitudinal fissue of cerebrum, L) 等

構造。圖 9 為觀察血腦屏障開啟前後所得到之微循

環血流影像，其中穴蝕效應只針對左大腦部位。從

影像當中可以發現，經由高能聚焦超音波所誘發之

血腦屏障開啟的左大腦，其血流相較於右大腦確實

有明顯的增加，因此也證明血腦屏障開啟前後血流

量確實有明顯改變。雖然高頻超音波造影系統應用

於血腦屏障的開啟，目前的限制為需要移除部分頭

蓋骨才能成像，但從學術的角度來看，高頻超音波

造影系統無疑是提供了另一種研究血腦屏障開啟的

影像工具。

4.觀察肌腱發炎血流的改變情形
運動員最常見的疾病是阿基里斯腱 (Achilles

tendon) 病變退化，肌腱慢性退化 (chronic degenerative

tendinopathy) 又稱為肌腱變性 (tendinitis) 會引起肌腱

局部疼痛，以及導致許多慢性疾病，但是目前對於

治療機制仍不夠明確。圖 10 為 C57BL/6 小鼠的阿

基里斯腱之 B 模式高頻超音波影像，可知在阿基

里斯腱其正常結構並無特別低回音訊號，訊號強度

圖 8.高頻超音波影像對大鼠腦部 B 模式影像。(B

為背側矢狀靜脈 (dorsal sagittal sinus)、L 為大

腦縱裂 (longitudinal fissure)、C 為大腦皮質

(cerebral cortex))。

圖 9.

以功率都卜勒 (a, c) 與

彩色都卜勒 (b, d) 觀察

血腦屏障開啟前後血

流改變的情形。
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較一致，並且上下會有一明顯亮帶包圍，肌腱大小

約為長 4－5 mm，寬 0.5－0.6 mm。此外，我們也

每隔 100 mm 擷取一張二維灰階 B 模式影像，再利

用重組軟體進行重組，即可獲得一張三維影像，如

圖 11 箭頭處即為阿基里斯腱。其中，過去研究指

出肌腱變性後，因為發炎的關係會在受傷部位有明

顯的血流增加，並且併發肌腱局部疼痛而使患者行

動困難
(8)
。所以目前提出治療肌腱變性的方式很

多，包括：藥物治療、物理治療等方法皆有人提

出。但是如何評估這些治療方法是有效的，就必須

先了解治療肌腱變性的機制過程，使肌腱能回復到

健康的狀況，延長運動員的運動生命。未來我們也

利用高頻超音波都卜勒影像評估治療阿基里斯腱變

性前後的血流變化情形，並了解治療機制。

四、總結

總結以上利用高頻超音波造影系統所量測生物

活體內功能性的變化，可以發現一個共通的特點，

就是時間解析度高，因此我們可以觀察到動物體內

暫態的變化，同時，其高解析度與非侵入的優點，

也可以應用於觀察組織型態細小的變化。也就是

說，不管是觀察藥物治療之後或是血腦屏障開啟之

後，在短暫時間內血流或是組織的變化，都能夠利

用此系統擷取影像，進而提供診斷以及評估治療效

果的臨床醫學資訊。
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圖 10.阿基里斯腱之高頻超音波 B 模式影像。箭

頭為阿基里斯腱位置。

圖 11.阿基里斯腱三維影像重組。箭頭為阿基里斯

腱位置。
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