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一、引言

以足夠強度之超音波照射人體組織，可升高組

織溫度，而調整組織對放射治療與化學治療的生化

反應，且當溫度夠高時，可以對組織產生燒蝕切

割 (tissue ablation) 之效果。研究顯示，將癌病灶加
熱，可增加放射療法 (radiotherapy, 簡稱放療)(1-3) 與
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利用體外超音波源對癌症患者的體內病灶照射，可加強放射線療法或化學療法對癌症之療效，且此種熱療

法亦得成為獨立之癌症療法。前述之療法無須進行外科手術開刀，且無須對患者全身麻醉，因而減少許多

相應之治療風險與副作用。本文簡介此癌症超音波熱療法之主要儀器組成、加熱原理、熱劑量計算方法、

能量聚焦原理、治療計畫之電腦輔助原理與此等療法於人體之生化原理，以利讀者了解此種需要跨領域專

業之儀器的相關基本理論。

Irradiating the diseased site of a patient having cancer using external ultrasonic sources could enhance the effi cacy 
of radiotherapy or chemotherapy, and these kinds of treatments by themselves could be an option of therapies 
treating cancer. The aforementioned therapies require no surgical operation and general anesthetization, and 
thus they have lower risk and fewer complications associated with them. The article briefl y introduced the major 
components of the devices for these kinds of therapies, the principles of heating, the methods for calculation of 
the thermal dose, the principles of energy focusing, the principles of computer-aided treatment planning, and the 
biochemical principles for applying these therapies to human; this introduction would help the readers understand 
the related multi-disciplinary principles associated with these kinds of therapies.

化學療法 (chemotherapy, 簡稱化療)(4, 5) 對癌細胞之
致死性；另外，亦有探討綜合此 3 者對於癌症患者
之療效增益程度之研究(6)；而對癌組織單純施以適

當之熱劑量 (thermal dose)，亦可殺死癌細胞(7-9)。

前述諸項治療選項，提供了癌症患者無須進行外科

開刀，且無須進行全身麻醉之治療優點。



74 科儀新知第三十四卷第二期 101.10

目前，研究者開發出二大類用於癌症的體外

加熱治療器材：(1) 超音波高溫熱療系統 (ultrasonic 
hyperthermia system)，(2) 高強度聚焦超音波加
熱系統 (high-intensity focused-ultrasound heating 
system, HIFU)。以下分項逐步簡介關於此二種系統
用於癌症治療之各項原理。

二、超音波加熱系統之基本組成

超音波高溫熱療系統主要由超音波換能器 
(transducer) 與電子驅動系統所組成，而換能器主
要由壓電材料 (piezoelectric material) 與背襯材料 
(backing material) 構成。
根據居禮 (Curie) 夫婦發現的壓電原理，壓電

材料將輸入的電壓轉換為該材料的變形，而透過改

變施加給壓電材料的電壓而使該材料隨不同電壓產

生相應之不同形變，進而產生高頻率的波動。背襯

材料位於換能器與電子系統之間，以最大程度地減

少壓電材料產生之超音波向後方電子系統傳播比

例。而電子系統則提供驅動壓電材料的電壓。

圖 1 顯示超音波高溫熱療系統之主要元件，及
此系統與患者之相對位置。雖此類加熱系統尚可有

單一大型振元之設計，此圖以利用多個小型振元

組成之更常見設計表示 (詳見下文「超音波聚焦原
理」之節)。此系統由後方之電子控制系統驅動其
前端由多個壓電振元組成的超音波發射單元對患者

發出超音波。在患者與超音波發射單元之間置有水

袋，一方面提供冷卻作用以保護患者體表，另方面

則以該水袋提供超音波發射單元與人體之間的阻抗

匹配，以使超音波順利輸入人體而加熱腫瘤。　

三、超音波加熱之基本原理

超音波即振動頻率高於普通聲波頻率範圍的

聲波，高於 20 千赫 (kHz)；作為力學波的一種，
超音波於人體組織傳遞時需克服組織的黏彈性 
(viscoelasticity)，才能使組織產生變形而傳遞波
動，而此拮抗會將部分超音波能量轉化而產生熱

量。　

四、熱劑量之計算

超音波熱療研究之一項早期重心，在確認其療

效究竟直接來自超音波，還是超音波提升到的組織

致死溫度，抑或是超音波所提升之溫度與該溫度作

用時間共同達成的熱劑量。

倘若療效單純由超音波所造成，則同一種組織

區域，超音波強度相同的區域亦應有相同療效。然

研究發現，經過超音波熱療之後，在局部血流灌注

量較高的組織區域，療效較差，而此區域的組織溫

度，由於較高的血流灌注量而有較高的冷卻效果，

溫度值低於其他受超音波加熱的區域(10)。因之，

單純根據組織吸收的超音波能量大小，不適合用以

估計超音波熱療之療效；反之，溫度與療效之關係

較組織所吸收之超音波能量更密切。

另方面，許多研究亦顯示，某特定溫度持續保

持於組織的時間長度，對療效亦有相當影響(9)。為

了能有一個簡易且適用於臨床上比對不同加熱協

定 (protocol) 的一致熱劑量估算方式，撒波瑞多氏 

圖 1. 超音波高溫熱療系統架構圖。
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(Sapareto) 等人在比對了眾多細胞研究與臨床生體
研究的結果之後，於西元 1984 年定出了一條簡易
的熱劑量計算公式(8, 11)，此公式經過後續諸多研究

測試，為目前熱療界最普遍接受使用者。

雖然組織溫度會因吸收超音波能量而上升，組

織溫度尚會因為血管內血流的調節作用而降低。圖 
2 顯示相同能量分布可有不同溫度分布；由上而下 
3 個子圖個別表示：能量分布圖、均勻血液灌注率
之溫度圖、不均勻血液灌注率之溫度圖。

國際學界目前普遍同意組織所承受之溫度與該

溫度持續之時間長度共同對組織產生生物效應 (或
療效)。衡量前述之溫度與時間共同組成之療效的
度量，目前最常用者為撒波瑞多氏熱劑量公式。

圖 3 以 43 C 持續保持的時間所達成的熱劑量為例 
(記做 60 CEM 43 C)，顯示當所達成的固定溫度不
同於 43 C 時，欲達成相同的熱劑量所必須確保該
溫度的時間長度。顯然，欲達成相同的熱劑量，

當溫度較 43 C 低時需要保持該較低溫度更長的時
間，而當溫度較 43 C 高時需要保持該較高溫度較
短的時間。

目前，對高溫熱療之療效估算，學界普遍採用

的是撒波瑞多氏熱劑量公式。此公式亦被學界接受

作高強度超音波切割 (ablation) 之療效估計的一種
方式。然進行高強度超音波切割在目標區所達到的

超音波強度遠高於高溫熱療所達成者，故尚有因為

該等超音波強度本身對組織造成的機械傷害，而非

如高溫熱療時相對單純的單一熱傷害。另方面，為

加強高強度超音波切割的效果，尚有研究指出可於

目標區施加特殊強度之超音波，使組織內含之氣體

產生氣泡，並進一步導致穴蝕 (cavitation) 現象，
而利用該現象對組織產生局部的高溫與高壓造成額

外的組織傷害(12)。簡言之，關於高強度超音波切

割的療效評估之方法，仍在持續研究階段。

五、超音波聚焦原理

由體外向人體輸入超音波時，波動需通過部分

健康組織才能傳達到病灶組織，因此，健康與癌

症組織皆收到超音波能量。此外，人體含有諸如

脂肪、肌肉、軟組織、與骨骼等不同組織，整體

圖 2. 組織溫度與超音波能量關係圖，(a) 能量分布
圖，(b) 均勻血液灌注率之溫度圖，(c) 不均
勻血液灌注率之溫度圖。
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而言，人體是超音波傳遞的非均質介質。超音波

於不同介質介面之間會產生反射 (refl ection) 與折射 
(refraction) 等現象，而此等反射與折射波再度遇到
不同介質介面之時，又會再度產生反射與折射現

象，因之，難以直觀地估算由體外超音波源向人體

發波之後，最終人體內的能量分布。

為了盡可能降低正常組織所吸收到的能量大

小，以便在最小量正常組織的犧牲代價下，燒滅最

大量的癌組織，必須面臨一項基本的技術挑戰，即

如何將超高能量輸入限制於僅在癌病灶區域，換言

之，必須對能量進行聚焦。

最直接的聚焦方法是製造幾何形狀本身即具有

聚焦能力的超音波換能器，如圓柱型或球面換能

器；然圓柱形之聚焦效果不如球面者，而球面之製

造工藝要求較高。另一種方法則是將單獨的小型平

面超音波換能器，或稱振元 (element)，排列而組
成一個大型的圓柱面或球面換能器，然後透過電子

方式調整每一個振元的振幅和相位，使得目標加熱

區收到最大的能量。

目前超音波換能器之設計，以前述之電子調控

換能器上諸多振元的振幅和相位為主流，而換能器

上的振元數目，也由早期的十多個或數十個(13)，

到後來的百多個或數百個乃至上千個(14)。為了調

控此諸多振元的振幅和相位以使超音波在穿過多層

不均質組織之後達成聚焦，研究者開發出「治療計

畫」 (treatment planning) 軟體以輔助加熱系統之操
作者。

透過電子調控超音波換能器的各個振元的相位

和振福，得以在不移動超音波換能器的情況下，將

超音波能量聚焦在不同位置。圖 4 顯示電子聚焦之
效果，由上而下的 3 個子圖分別表示：平面換能器
均勻激發、模擬中軸球面激發而成功聚焦、模擬偏

軸球面激發而成功聚焦。

六、治療計畫原理簡介

治療計畫的理論核心在於優化理論 (theory of 
optimization)，此理論處理在預先給定條件下，求
出能得到最理想目標的參數組合。其基本數學要求

在於：在給定的限制條件之下，求出能將目標函數

值最小化的最佳參數組合。

就超音波熱療問題而言，其目標函數與限制條

件之給定，基本上有以下 3 種，根據其計算複雜度
由低而高排列：基於吸收的超音波能量(15)、基於

組織升高的溫度(16)、基於組織達到的熱劑量(17)。

倘採第 1 種，則軟體僅須模擬計算超音波在人體內
的波動方程(18) 式。倘採第 2 種，則軟體除須模擬
計算在人體內的超音波方程式之外，還必須計算

人體內的溫度分布在輸入超音波的影響下的結果
(19)。至於第 3 種，則因必須計算治療區域的熱劑
量分布，故須計算治療區域各點由加熱伊始直至加

熱結束的各組之點的溫度變化(17)。

對於超音波高溫熱療之治療計畫，通常是求

出治療系統的最佳參數組合 (意指各超音波振元的
振福與相位)，例如：要求子宮頸 (cervical) 腫瘤
溫度不低於攝氏 41 度的範圍最大化，而限制條件
則為週邊關鍵組織或器官的不同最高溫度，直腸 
(rectum) 為 41.5 度，膀胱 (bladder) 為 42.5 度，其
他正常組織為 47 度(16)。因此，治療計畫軟體僅須

計算穩時態 (steady state) 的生物熱傳方程式 (bio-
heat transfer equation)；此方程式之張量表達式如
下：

圖 3. 以 43 C 持續保持的時間所達成的熱劑量為
例，欲達成相同的熱劑量所必須確保該溫度

的時間長度。 
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p i
i i i

T TC u k Q
x x x

               
(1)

其中，參數   為組織密度 (kg/m3)，參數 Cp 為組織
的定壓比熱 (J/kg/C)，參數 ui 為血液於血管內之
流速 (m/s)，變數 T 為溫度 (C)，參數 k 為熱傳導
係數 (W/m/C)，變數 Q 為組織單位體積吸收之功
率 (W/m3)。
由於前述之最佳參數組合得自於穩時態的生物

熱傳方程式，而臨床實際操作時，加熱系統尚須要

一段時間將患部由人體正常溫度加熱到理想的治療

溫度分布，然後才能達到穩時態的狀況，以套用所

得的最佳參數組合。因此，臨床上常把前述的穩時

態最佳參數組乘上某個放大係數，以求在較短時間

達到穩時態。

至於利用高強度聚焦超音波加熱系統進行的高

強度超音波切割或超音波手術的計療計畫，則必須

使用暫態 (transient) 生物熱傳方程式進行計算，以
便求出從加熱開始到結束之間隨時間而變的溫度歷

程，再進一步求出治療區域的熱劑量分布。此暫態

方程式如下所列：

p i
i i i

T T TC u k Q
t x x x

                           
(2)

圖 5 顯示治療計畫軟體的各個主要計算單元的名稱
與其相互關係。

理想上，對於生物熱傳的理論模擬，應考慮個

別微小與中大型血管內的血流對於週邊組織的熱對

流效應 (convective thermal effect)(20, 21)。然此種模

擬方式首先要求建立微小血管群與諸中大型血管的

數位幾何模型，而建立此模型要求具備高空間解析

度之醫學影像設備，以取得微小血管群的數位影

像，且模型建立之後，為計算由精密模擬微小血管

群之幾何細節所導致的大量計算格點所對應的各項

變數數值，尚要求具備極高速運算能力的電腦設

備。同時，此種模擬方式要求測得微小血管群與諸

中大型血管之個別血管內的血液流速，而要求額外

且複雜的臨床測量工作量。

圖 4. 電子聚焦之效果，(a) 平面換能器均勻激發，
(b) 模擬中軸球面激發而成功聚焦，(b) 模擬
偏軸球面激發而成功聚焦。 
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為簡化前述之極大量數值運算所需之硬體與計

算時間，學界透過動物模式與臨床試驗之數據比

對，驗證不同的生物熱傳模式之近似模型(22-24)，例

如等效熱傳導方程式 (effective thermal conductivity 
equations) 與奔尼斯生物熱傳方程式 (Pennes Bio-
Heat transfer equations)(25) 等。學界目前最普遍接受
的生物熱傳近似模式，為奔尼斯氏建立的近似模

式，此近似方程式如下所列：

bp b
i i

T TC k w C T Q
t x x

                 
(3)

其中，參數  w b  為組織之血液灌注率  ( b l o o d 
perfusion rate, kg/m3/s)，參數 Cb 為血液的定壓比熱 
(J/kg/C)，其他參數與變數同公式 (1)。

奔尼斯氏建議以血液灌注率之冷卻效應對血流

的熱對流效應做近似；此種近似有以下優點：無需

取得微小血管群的高空間解析度影像、無需建立微

小血管群的詳細數值模式、無需取得微小血管群內

個別血管的血液流速、血液灌注率之冷卻項的計算

無需如血流的熱對流項之計算般要求計算溫度於空

間的一階微分，故所需數值計算較簡易。

由於前述的各項優點，且各研究文獻亦顯示利

用奔尼斯氏建立的近似模式所得的數值模擬結果，

能得到臨床上可接受的效果(22)，故此近似模式為

學界目前最普遍接受者。然而，倘擬模擬的區域存

有中大型血管，則仍需對該等血管的熱對流效應進

行模擬，而不能以血液灌注率之冷確效應為近似，

否則無法準確模擬該等血管的冷卻效應(26, 27)。

七、超音波高溫熱療之治療原理

癌症高溫治療意指將病灶加熱到特定溫度，並

維持特定時間長度，以達成療效；確切的治療溫度

與維持的治療時間長度，隨癌症種類而異，亦隨與

放療或化療之結合而異。例如，蒙提斯氏 (Montes) 
等人於西元 1995 年發表結合超音波熱療與放療之
研究的加熱協定，為加溫目標區到攝氏 42 度並至
少保持該溫度 1 小時(28)。

雖有研究顯示對癌症患部單讀施予高溫熱療亦

可燒死患部癌細胞(7)，然多數研究顯示，高溫熱療

對癌症患者之療效，主要在與其他療法結合時所產

生的協同作用 (synergistic effects)，例如與放療或
化療相結合(29)。

以放療治療癌症時，癌細胞對於放射線會有抵

抗力，例如，研究顯示在細胞缺氧 (hypoxia) 的區
域對於放射線會有抵抗力(30)，而細胞所處的酸鹼

度 (pH value) 也會影響放療之療效。
此外，由於人體對熱的自我調控性，當組織某

部位溫度高於正常體溫時，會刺激血管直徑膨大，

以運輸更多血液來降低溫度，而此機制同時也增加

了組織的局部含氧量，而使該部位的組織對放射線

更敏感，更易為放射線摧毀(31-33)。

相似地，以化療治療癌症時，癌細胞對於置

入人體的 (化學) 藥品會有抵抗力，而對化療患者
施以高溫熱療，則得降低抗藥性。然高溫熱療對

化療之增益，隨所用抗癌藥品種類而有差異(29, 30, 34, 

35)，而需要針對個別抗癌藥品做更仔細的研究(36)。

八、高強度聚焦超音波加熱之生物學理

人體細胞吸收能量而提高溫度到攝氏 52 度或
更高時，會產生壞死，而此等壞死之組織，將為人

體免疫系統所清除而再生新組織，或者轉化為疤痕

圖 5. 治療計畫軟體的各個主要計算單元的名稱與
其相互關係圖。
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組織。根據此種生物熱效應，乃催生出各種施加高

強度超音波能量於癌病灶而將之燒滅的研究與技術
(17, 37-40)。

九、結語

超音波高溫熱療法得增強放療或化療之效果，

而高強度聚焦超音波熱切割則有獨立燒蝕癌組織之

效力。利用體外超音波源進行此等療法，無需外科

手術開刀與全身麻醉，可降低治療之風險與併發

症。

然而，此等熱治療系統之開發，涉及硬體與軟

體之設計，同時牽涉到對波動學、熱學與人體生化

反應之了解，需要跨領域之專業知識。為協助讀者

理解此等跨領域專業知識，本文由以下各方面介紹

相關之原理，包含癌症超音波熱療法之主要儀器組

成、加熱原理、熱劑量計算方法、能量聚焦原理、

治療計畫之電腦輔助原理與此等療法於人體之生化

原理。

分析與探討學界相關文獻之後，本文指出，使

用超音波體外波源之癌症熱治療系統主要由超音波

換能器與電子驅動系統所組成，且伴隨電腦輔助之

治療計畫軟體。此等超音波熱療系統利用壓電原理

由外部電源驅動換能器而產生超音波，而超音波在

克服人體組織的黏彈性過程產生熱能而升高組織溫

度；研究顯示超音波熱療對人體主要效應來自超音

波所提升之溫度值與該溫度值持續之期間的共同效

應。衡量前述熱效應之度量為熱劑量，而目前學界

廣為接受以衡量不同治療協定對人體產生的熱劑量

之計算公式是撒波瑞多氏熱劑量公式。將超音波能

量限制於病灶之聚焦方式，可透過設計具有聚焦幾

何形狀的換能器，或者利用目前學界更普遍採用的

電子調控多振元換能器之方式。電子式聚焦需要複

雜之計算，因而催生了電腦輔助的治療計畫軟體。

治療計畫軟體利用患者之醫學影像建立數位模型之

後，利用最佳化理論而算出最佳的換能器所屬各振

元的相位與振幅。此最佳參數組合，得使超音波克

服人體血液之冷卻作用，而提升病灶溫度不低於設

定的治療溫度，並使周圍健康組織的溫度盡可能低

於有害之溫度。以超音波加熱提升組織溫度，亦會

促使血流增加以進行冷卻調控，而此機制增加癌症

病灶之充氧量而增加放療法之效果。前述對病灶之

溫度提升與血流量之增加亦為化療效果增加之可能

原因，然熱療對化療效果之提升，隨所用藥品種類

而有差異。

透過本文之介紹，期待讀者能對於此類需結合

跨領域專業知識之器材有基本了解，並希望讀者能

透過本文所附之相關參考資料進行更進階的研習。
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