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療應用
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靶向磁熱治療在臨床上已被引入作為腫瘤局部治療的替代方案。磁熱治療透過交變磁場

激發磁性奈米顆粒發熱攻擊腫瘤細胞，已被證實有諸多優勢，例如，可穿透深層組織進行治

療，能選擇性地攻擊腫瘤細胞，且具有高的生物安全性。相較化學與放射治療產生的副作用

較為輕微，也不會像手術治療一樣，對身體造成極大的負擔。為了探索靶向磁熱治療潛力與

極限，必須進一步深入瞭解磁熱治療的產熱機制及提升腫瘤治療效率的方法。

Biologically targeted magnetic hyperthermia has been introduced clinically as an alternative 
therapy for the local treatment of tumors. Magnetic hyperthermia employs an alternating magnetic 
field to excite magnetic nanoparticles to generate heat to attack tumor cells. It has been proven 
to have many advantages, such as the ability to penetrate deep tissue for treatment, selectively 
attack tumor cells, and have a high biosafety. Compared with chemotherapy and radiotherapy, 
the side effects are relatively mild, and it will not cause a great burden on the body like surgery. 
In order to explore the potential and limits of targeted magnetic hyperthermia, it is necessary to 
further understand the heat generation mechanism and methods to improve the efficiency of tumor 
treatment.

一、腫瘤與癌症的成因

人體在正常狀態下，體內細胞受生理機能作用，細胞不斷地被更新並取代老化或受損細

胞。這項過程由體內基因所控制，細胞井然有序的成長與凋亡。倘若人體長期暴露於汙染的

環境，接觸過多的有害物質，抑或長期的不良生活習慣，導致人體時常接觸到致瘤因子，進

而改變細胞基因。這些基因損毀大部分來自後天因素形成，但也有一小部分的基因變異也可

能來自於父母方面的遺傳。控制細胞生長的基因一旦遭受破壞，細胞就會開始過度生長。當

生長速度明顯超越周圍正常組織時，則逐漸在體內集結成塊，形成腫瘤。腫瘤又可區分為良

性與惡性兩種(1)。良性腫瘤一般呈現圓球狀或結節形，腫瘤細胞與正常細胞的分界明顯，且

不會侵入到鄰近組織，如圖 1(a) 所示。但異常增生的組織可能會壓迫到周圍的組織器官，
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併發其他疾病。良性腫瘤於手術摘除後，較不易復發或發生轉移，且容易清除乾淨。惡性腫

瘤的外觀與正常組織不同，通常呈現不規則的菜花狀或結節形，如圖 1(b) 所示。這些增生
的異常細胞還會釋放對人體有害的毒素，致使生理機能失常。惡性腫瘤因為沒有薄膜包覆，

容易藉由循環系統，如血管、淋巴組織、或體液等方式蔓延至身體其他部位，找到合適的生

長環境下附著，並開始侵入該處組織。癌症即是惡性腫瘤導致的疾病，目前仍是世界致死率

最高的疾病之一，即時的診治與有效的治療方式是全世界研究者的重要目標。

(a) (b)

圖 1. (a) 良性與 (b) 惡性腫瘤之示意圖。惡性腫瘤生長快且容易經由血管或淋
巴轉移至身體的其他部位(1)。

二、常見的腫瘤治療方式

目前在腫瘤治療上較為成熟的方法分別為外科療法、化學療法與放射療法等。外科療法

方式是以手術清除腫瘤或切除癌細胞侵害的組織部位，通常位列腫瘤治療的第一線，多應用

於病發初期。其手段簡單又明確，可立即排除任何存在於體內的腫瘤，減少遺留的可能性，

並發揮實質作用。然而，手術治療視開刀部位不同，容易為患者帶來不同程度的負擔，也需

要較長的時間復原。術後的傷部管理若出現問題，發炎反應更容易引發鄰近組織的沾黏問

題。化學療法是以口服、靜脈注射或肌肉注射方式，將多種藥物注入體內，以抑制癌細胞的

生長或殺死癌細胞。化學療法在消滅癌細胞的同時，也會影響正常細胞的生長，並且引發掉

髮、嘔吐、出血等副作用。放射療法則是透過高能量的輻射光束來破壞癌細胞使其停止生

長。同樣地在治療的過程中也容易影響正常細胞的發展，並且依接受治療的部位不同，可能

會有噁心、腹瀉、等副作用。在現在醫療高度發展與技術不斷進步的環境下，各種新式治療

癌症與減少副作用的方法一直被提出。其中以熱對腫瘤或癌細胞的治療方式，被眾多研究學

者關注。利用熱能的治療方式，不需要進行手術，亦不用擔心術後的管理問題。相比放射與

化學療法，熱療方式所帶來的副作用侵擾程度較低。妥善的控制熱能的分布，也可以避開正

常組織部位，減少對正常細胞的影響，病患術後的恢復也較為容易。

三、熱治療法原理

以熱對腫瘤的治療方式，通常簡稱為熱治療。事實上很久以前臨床上就有透過熱來治療

腫瘤的紀錄，研究學者對此進行剖析，並充分瞭解到相關的作用原理，但仍未能受到廣泛重
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視。其因在於藥物化療與放射治療法的發展較為迅速，且病灶能在短時間內獲得改善。此

外，以前的熱治療方式無法精準地對特定腫瘤治療，熱治療的範圍可能涵蓋正常細胞、癌細

胞或腫瘤細胞。拜近代醫藥與化學合成技術有了飛躍式的精進，熱治療又開始浮到檯面並受

到矚目。

熱治療法顧名思義是以熱能去破壞腫瘤細胞，使其逐漸凋亡或萎縮，一般狀況下，當腫

瘤細胞被加溫至 39 至 41 °C 時，腫瘤細胞的生長速度開始減慢或停滯。加溫至 42 至 43 °C 
左右時腫瘤細胞則開始逐漸萎縮或凋亡。熱治療的溫度與殺死腫瘤細胞的時間相關，溫度越

高，殺死腫瘤細胞所需要的時間越短。溫度升高 0.5 °C 亦會對細胞活性造成重大影響，這
突顯有效與均勻熱治療的重要性(2)。然而，實際用上無法無限制地提升熱治療溫度，因為正

常細胞也會受到熱的影響，減緩其生長速度甚至凋亡。幸而正常細胞對熱的耐受程度較腫瘤

細胞好，最高溫度大約介於 43 至 45 °C 左右。依照這個現象熱治療施作時，可將溫度調至
能殺死腫瘤細胞，又不讓正常細胞受到影響的程度。上述的溫度範圍是一個大致的數值，不

同的細胞對熱的耐受程度有所不同，需視實際情形調整。熱治療對細胞活性的影響，其中可

能的機制為蛋白質的變性。大致上 40 °C 以上的溫度，蛋白質會開始變性，更高的溫度會誘
發更大比例的蛋白質變性，這可以解釋溫度升高細胞凋亡率也會增加(3)。熱誘導的蛋白質變

性會進一步引發蛋白質合成的失效，並影響細胞的週期進程與 DNA 的修復(4)。熱治療亦可

能透過與蛋白質變性無關的機制影響胞器、細胞骨架，以及細胞內的運輸過程，並對 RNA 
的加工處理產生不良的影響(5)。

事實上，腫瘤內部的血管分布較正常組織器官凌亂，且不會均勻分布在腫瘤上。這容易

讓腫瘤在加熱過程中，不易散熱，逐漸地產生熱堆積(6)，而正常細胞則在加熱過程中，熱量

容易經循環系統被帶走，導致腫瘤細胞的溫升較高。若透過靶向技術將可以發熱的奈米顆粒

送至腫瘤部位，更可以針對腫瘤作局部加熱，達到有效的治療效果。熱治療結合靶向技術常

見的有光熱治療法與磁熱治療法。

四、光熱治療原理

光熱治療即是以光源對腫瘤細胞進行照射，這個概念或許與高能射線 (如 X-ray) 對腫瘤
進行照射有點類似，但高能射線是以高能量的射束來攻擊癌細胞。光熱治療則是將光照射到

對光敏感的藥物上，吸收光能的藥物再散發出熱能，以熱能攻擊癌細胞。因此，開發光熱治

療的技術重點，在於找到可以收到特定波長光的光敏藥物，讓藥物可以穩定放熱。光源選用

也需要避開容易被皮膚或組織器官吸收的波長範圍，才不至於治療時傷害到身體的其他部

位。在不開刀的情況下，若光源要達到體內深處的患部，也並須選擇合適的波長，才能穿透

外部的組織器官，因此近紅外光是較常用的光源之一。

五、磁熱治療法原理

如同光熱治療透過對光敏感藥物產熱般，磁熱治療法是以磁性奈米顆粒做為產熱媒介，

激發源則透過交變磁場激發。磁熱治療最顯著的優勢在於能對穿透深層組織，以及選擇性的

殺死腫瘤細胞。磁熱治療的概念最早由 R. K. Gilchrist 團隊提出，該團隊將 20－100 nm 的氧
化鐵奈米顆粒注入淋巴通道，以交變磁場加熱癌細胞(7)。A. Jordan 團隊則證明比起超音波與
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射頻加熱技術，將磁顆粒直接注射至腫瘤部位，可以更有效地對腫瘤做選擇性加熱(8)。該團

隊也在隨後以體外的實驗表明，對於某些癌細胞，如膠質母細胞瘤，比起正常細胞更容易吸

收磁性奈米顆粒(9)。

任何不屬於人體的物質對身體來說都會是異物，磁性奈米顆粒也不例外，縱然使用常見

的氧化鐵奈米顆粒，也會帶有輕微毒性。因此，磁性奈米顆粒的外圍通常會包覆上一層高分

子，這層高分子層可以增加奈米顆粒生物相容性，使其可以應用於人體。此外可提高奈米顆

粒的分散性，防止奈米顆粒團聚，團聚的奈米顆粒將難以在血管內流動。奈米顆粒的比表面

積非常大，容易受外在環境影響而氧化，高分子層可有效隔絕周圍的環境。通常高分子層的

外圍會修飾上特定的專一性分子，使奈米顆粒具有針對特定腫瘤的靶向效果。對應不同種類

的腫瘤，需要修飾的方法與分子，皆需要特別挑選與設計，讓磁性奈米顆粒只停留在需被加

熱治療的腫瘤處，不會跑到人體的其他部位。磁顆粒的靶向技術是一項重要且關鍵的技術。

實際應用上可透過靜脈注射，將磁性奈米顆粒經血液循環系統送至腫瘤部位，這種方式可以

將磁顆粒送至比較深層組織或器官部位，如圖 2 所示(10)。另一種較直接的方式，則是將磁

顆粒注射至患部，不過通常只能用在一些淺層或看的見的部位，如前列腺癌。腫瘤的直接給

藥可以讓腫瘤內的磁顆粒濃度維持在非常高的程度，有研究顯示將磁顆粒注射至前列腺癌的

患部，注射 6 周後，仍然可以在電腦斷層掃描儀上看到磁顆粒的殘留，從而允許重複治療，
不用再次施打(11)。其他的磁性顆粒施打方式還有腹膜、動脈、腔內、尿道等方式給藥。其

中腹膜的施打方式，很適合應用在胃癌、胰腺癌、卵巢癌等，經常會擴散到腹腔的癌症。與

靜脈注射相比腹腔注射的給藥方式，磁顆粒到達腫瘤部位的數量可高達 3 倍左右(12)。至於

膀胱癌則可透過尿道將磁顆粒灌注至膀胱內，而熱治療完成後亦可經由尿道將磁顆粒移除，

減少磁顆粒殘留於人體中(13)。雖然有許多的磁顆粒施打方式，但應用最廣泛的仍是靜脈內

給藥。此外，口服方式的給藥方式較不為大家所使用，因為磁顆粒容易由糞便排出。

圖 2. 將磁顆粒送至腫瘤部位的兩種方法，即直接注
射與藉由人體循環系統的方式抵達(10)。
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最常使用的磁熱治療材料為粒徑 10－100 nm 的氧化鐵奈米顆粒。其中又以磁鐵礦 
(Fe3O4) 又更常被使用，其磁特性源自晶體結構中存在不同價態的鐵離子，由兩個三價鐵離
子和一個二價鐵離子組成，雖然鐵離子上的磁矩相互平行且方向相反，但由於不成對，所以

磁矩無法相互抵消，則產生強烈的自發磁化，磁性呈現亞鐵磁性(14)。其他的氧化鐵材料，

如赤鐵礦 (α-Fe2O3) 與磁赤鐵礦 (γ-Fe2O3) 則分別呈現弱鐵磁性與亞鐵磁性。在合成 Fe3O4 的
過程中通常也會產生少量的 α-Fe2O3 與 γ-Fe2O3。

六、磁性顆粒的產熱機制

磁顆粒於磁熱治療中是將外加交變磁場轉化為熱能的重要媒介，為了提高磁熱治療的效

果，最基本的策略即為提升磁顆粒的熱轉換效率。磁顆粒的熱轉換效率則與材料的磁滯效

應、弛豫效應、磁壁型態、磁區大小、自然共振等物理性質，有著密切的關係。磁性材料

於交變磁場下的發熱機制大致可區分為磁滯損耗 (magnetic hysteresis loss)、尼爾弛豫 (Neel 
relaxation)、布朗弛豫 (Brownian relaxation)，以及渦電流 (eddy current) 等效應。
磁滯損耗源自於磁性材料內部磁區的變化過程，其能量正比於磁滯曲線所圍出的面積，

意即磁滯損耗的產熱與交變磁場的大小、頻率，以及材料的磁化強度有關(15)。通常來說較

大的磁性顆粒，在無外加磁場的情形下，內部會自動分裂成許多不同大小與磁矩方向的磁

區，形成多磁區狀態 (multi-domain)，隨著粒徑變小，磁性顆粒的矯頑場逐漸變大。粒徑持
續變小，磁區的數目會逐漸變少，最終會變為單磁區狀態 (single domain)(16)。在單磁區狀態

下，矯頑場會隨著粒徑變小，而越來越小，直到矯頑場變零，形成超順磁狀態，如圖 3(a) 
所示。在經典的氧化鐵奈米顆粒，其超順磁極限約為 25 nm(17)。在大於超順磁極限的磁性顆

粒，其產熱主要來自於磁滯損耗。粒徑小於超順磁極限的磁性顆粒，由於矯頑場為零，不會

有磁滯損耗。在單磁區的磁性顆粒中，受交變磁場的影響，磁性顆粒內部的磁矩會不斷的旋

轉，磁矩在克服磁化易軸的同時，也會與晶格產生摩擦，進而產生熱能。這種磁矩的旋轉為

尼爾弛豫 (Neel relaxation) 或尼爾旋轉 (Neel rotation)(18)，如圖 3(b) 所示。高的環境溫度與小
粒徑的磁性顆粒，越容易克服能量障壁，於交變磁場下不斷地旋轉。還有一種因旋轉產生的

熱，來自磁性顆粒與周圍物質的相互摩擦，這種旋轉為布朗弛豫 (Brownian relaxation) 或布
朗旋轉 (Brownian rotation)(19)，如圖 3(c) 所示。一般來說，周圍流體的黏滯性越低，環境溫
度越高，磁性顆粒越小，越容易在交變磁場下旋轉。

還有一種在交變磁場下，因形成渦電流產生的產熱模式。當外部磁場的強度改變，或導

體與外部磁場發生相對運動，即會形成渦電流遂而產生焦耳熱。通常渦電流發熱方式會出現

在導電性較好的金屬材料中。P. Wang 的團隊即使用奈米金顆粒於交變磁場下產熱，誘使水
凝膠中的藥物釋放(20)。然而磁性材料的導電性通常較低，以經典的氧化鐵奈米顆粒而言，

導電性又更低。此外，在實際使用上磁性顆粒的外層通常會包覆高分子，這將會加大並隔絕

每個磁性顆粒的距離。因此，渦電流損耗的產熱模式通常不若前述的幾個效應高(21)。縱然

渦電流的損耗，在使用磁性顆粒時通常不考慮，但在強的交變磁場下，仍會在正常的組織器

官中產生渦電流而發熱，這個效應會對細胞作非特異性的無差別加熱，故有一部分的研究提

出如何在磁熱治療時，減解渦電流對正常組織影響的熱累積(22, 23)。目前有些商用的熱治療

儀器選用 100 kHz 作為交變磁場頻率，這即是為了最大幅度地將渦電流效應降低，方可提高
正常細胞與腫瘤細胞間的溫度差(24)。　　



84 科儀新知 233期 111.12

七、磁熱特性的量測方式與影響因素

為了比較不同種類的磁顆粒或磁場環境下，磁顆粒的熱治療效果，需要引入一個參數用

以衡量磁顆粒的產熱或升溫效率。比吸收率 (specific adsorption rate, SAR) 通常被認為是磁熱
治療的核心指標，其定義為每單位質量的磁顆粒所能產生的加熱功率，如式 (1) 所示(25)。

　　

(1)
MP

PSAR
m

=

圖 3. (a) 磁性奈米顆粒粒徑與矯頑場關係。(b) (c) 磁性奈米顆粒於交
變磁場下，(b) 尼爾旋轉與 (c) 布朗旋轉兩種產熱機制示意圖(16, 18, 19)。

(a)

(b)

(c)

Coercivity

Single domain Multi-domain

Superparamagnetic
region Ferromagnetic region

Particle size

Alternating magnetic field

Alternating magnetic field
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其中 P 為加熱功率，mMP 為磁顆粒的質量。比吸收率的數值越大，表示磁顆粒越容易吸收交
變磁場的能量並轉化為熱，低劑量就可以達到同樣的升溫效果。在臨床上也會用到比吸收率 
SAR 這項參數，但定義稍有不同。通常表示著人體暴露在電磁場、微波，或是超音波的環
境下，這些能量轉移到人體，對人體的影響程度。此時的比吸收率 SAR 為每單位質量的人
體組織所承受的功耗。這兩種不同的定義，容易讓研究者或閱讀者產生混淆。因此，有些研

究學者將式 (1) 的定義稱為比損耗功率 (specific loss power, SLP)、比損耗功率 (specific power 
loss, SPL) 或比熱功率 (specific heat power , SHP)(26)。

基本上磁顆粒的產熱與磁顆粒的材料、粒徑大小、形狀、晶格結構、磁特性，以及交變

磁場的振幅、頻率與施加方式皆有相關。若能去除外部交變磁場的因素，則產熱功率剩下的

部分，僅會與磁顆粒本身的磁特性有關。磁性材料的交流磁化率虛部代表對外部交變磁場的

能量吸收，產熱功率與交變磁場頻率 f 呈線性關係，與交變磁場強度 H 呈二次方關係(27)。

因此，磁顆粒的固有損耗功率 (intrinsic loss power, ILP) 如式 (2) 所示(28)。固有損耗功率 ILP 
通常只在低振福與低頻率的範圍內為定值(29)。由於各文獻中所使用的交變磁場設備與設定

參數各有不同，因此，ILP 常用來比較不同的磁場條件下的產熱效率。
　　

(2)2
SARILP
fH

=

實務上 SAR 和 ILP 都是以量測熱量的方法來確定其量值。量測產熱功率的裝置主要由
交變磁場產生器、由絕熱材料隔絕的樣品室、溫度感測器等裝置所組成(30, 31)。量測過程最

好在絕熱環境下進行，盡可能減少系統與外界的熱交換，讓磁顆粒的所有產熱都貢獻在系統

的升溫上。在這種理想情況下，樣品的溫度僅與磁顆粒的加熱功率與樣品的熱容量相關，如

式 (3) 所示(32)。
( )dT tC P

dt
=

其中 C 為樣品的熱容，T(t) 為樣品溫度，t 為時間。然而，完全的絕熱環境較難以建構，量
測也非常耗時，多數的研究文獻常在非絕熱系統下量測，於絕熱環境進行量測的文獻相對

較少。在非絕熱環境下量測，即是忽略或不考慮熱量進出系統的損失，量測出來的 SAR 或  
ILP 數值可能會被嚴重低估。非絕熱環境下量測的數值可能會比絕熱環境的數值還要低 20% 
左右(33)。這也是通常理論與實驗數據有較大差異的因素之一。圖 4 為在絕熱和非絕熱系統
中量測，所獲得之兩條升溫曲線示意圖。可以觀察到非絕熱系統下的量測，因系統的熱損

失，讓升溫曲線隨溫度變高而向下彎曲(34)。

由於實際量測上很難做到絕熱環境的量測，為此必須知曉影響量測精確性的一些因素，

才能針對各種因素對量測的數據進行校正。非絕熱環境下，樣品的發熱會傳遞至周圍環境散

失為此式 (3) 右項的加熱功率 P 需要再扣除損耗至環境的熱功率。在低溫度差的情況下，環
境的熱損耗會與溫度差呈線性關係。在高溫度差的情形下，環境的熱損耗則與溫度差呈非線

性關係，這將會讓分析更加的複雜。此外，式 (3) 中的 T(t) 必須是代表樣品整個的溫度或溫
度變化，通常假設樣品內的溫度呈均勻分布。然則樣品的發熱需要經由擴散與對流傳遞至整

個樣品，樣品內的溫度不會是均勻分布，因此，量測樣品的溫度探針，其擺放位置相當重

要，將直接影響到數據的精確性。

(3)



86 科儀新知 233期 111.12

磁顆粒的加熱是來自於交變磁場的激發，因此，樣品所處的範圍內，交變磁場的均勻度

程度也會影響量測的結果。其解決方案通常是使用螺線管或亥姆霍茲線圈 (Helmholtz coil)，
來增加交變磁場的均勻範圍。均勻的交變磁場才能讓樣品內所有的磁顆粒產生相同的加熱效

果。激發交變磁場的線圈自體本身也會因為電流的流通而發熱，生成額外的外部熱源。線圈

的熱源主要會以輻射熱形式影響量測樣品。另一種淺在的外部熱源為極性液體於交變磁場

下產生的渦電流效應，但有文獻揭示這種液體中渦電流產生的熱源對樣品的溫升影響較小
(32)。不管是哪種形式的外部熱源，都會影響樣品的量測精確性。只要是因為外部熱源可能

會導致加熱曲線的初始斜率改變。排除外部熱源的方法可以在樣品量測後替換為去離子水，

將兩者測到的溫升曲線相減扣除背景值。但兩次實驗非同時間量測，量測的條件可能會有些

差異。最好的方式就是能同時量測磁性與去離子水的樣品，不過這需要有夠大區域的均勻交

變磁場範圍，才能有要多的空間可以同時放置。第三種扣除外部熱源的方法，可以在量測樣

品之前，先將系統開啟預熱，待熱平衡後，迅速將樣品置入量測。

還有一種會導致量測誤差的因素也會發生在量測初期，當磁顆粒置於交變磁場環境下，

系統通常無法立即反應出溫度變化，因為樣品內的熱擴散與對流，或是系統與溫度探頭的熱

平衡，都會需要相應的響應時間。這些效應會在加熱曲線上出現產生溫升延遲的現象(35)，

若以此時的作為加熱曲線的初始斜率，將會大幅低估了樣品的加熱功率，如圖 5 所示。故量
測上必須注意並將此部分排除。

Temperature

Time

圖 5. 溫升曲線上典型的溫升延遲示意圖(35)。

圖 4. 絕熱與非絕熱環境下，量測之溫升曲線(34)。

Temperature

Adiabatic setup

Non-adiabatic setup

Time
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八、提升磁熱效率的策略

眾多的研究揭示不同類型的磁顆粒，其加熱功率 SAR 可能會產生 1 至 3 個數量級的差
異。加熱功率與磁顆粒固有的磁特性與處在的交變磁場參數有關。出於安全的考量，SAR 
在生物醫學的應用上，有嚴格的限制，必須讓磁場強度 H 與頻率 f 控制在 H×f < 5 × 109 
的範圍內(36)，使其不致影響細胞組織，這個數值被稱之為 Brezovich limit(37)。磁熱治療研究

上，常用的頻率與磁場範圍約為 80 至 700 kHz 與 1 至 50 kA/m(38)。目前應用於臨床上的商

用儀器工作頻率為 100 kHz，磁場強度可增加至 18 kA/m(9)。對於同一種磁顆粒使用的不同

的磁場頻率與強度，對 SAR 的數值會有極大的差異。為此，對各種磁顆粒進行磁場頻率與
場強的優化非常重要，如此比較各種磁顆粒的產熱效率才有較大的意義。最佳的磁熱治療參

數在於能以最低的磁顆粒劑量，以及最低磁場頻率與場強，獲得最高的加熱功率 SAR。
在固有磁特性參數方面，許多的研究集中在選擇合適的磁性材料成分、控制磁顆粒的粒

徑大小，和磁顆粒的結構與形狀上，因為這些因素會影響磁顆粒的磁化強度、磁化率、磁異

向性與弛豫時間等。一般來說磁顆粒的粒徑越大，磁顆粒的磁異向性會逐漸變強，磁化率與

飽和磁化強度也會慢慢變大。直至某個尺寸後，飽和磁化強度會有一個極大值。P. Guardia
團隊研究了 12 至 30 nm 各種尺寸的氧化鐵 Fe3O4 的加熱能力，觀察到 19 nm 的 SAR 值約為 
2277 W/g(39)。

除了磁性顆粒的粒徑尺寸外，材料組成和形狀也是調節磁性的重要環節之一。鐵、鈷，

與其合金擁有較高的磁化率，容易實現較高的加熱功率，然而鐵與鐵鈷於大氣中不太穩定

且容易氧化。L. M. Lacroix 團隊在鐵奈米顆粒外圍包覆上氧化鐵(40)，形成核殼結構，一方

面提升穩定性，一方面可以維持較高的飽和磁化強度，如 Fe@Fe3O4 與 FePt@Fe3O4
(41)。對

於鐵氧體而言，亦可摻雜一些二價的過渡金屬，用以提高材料的飽和磁化強度，J. T. Jang
團隊以 Zn0.4Mn0.6Fe2O4 材料製作出粒徑 15 nm 的磁顆粒，其飽和磁化強度可較氧化鐵奈
米顆粒大一個數量級左右(42)。一部分研究進一步嘗試將鐵氧體材料製作成核殼結構，如

MnFe2O4@CoFe2O4，其加熱功率 SAR 可達 3034 W/g 左右。核殼結構的一項特點在於可將
軟磁與硬磁材料結合，讓兩層材料間產生交換耦合，調整磁顆粒的磁異向性，增加材料的磁

滯損耗(43)。磁顆粒的形狀也是另一種提高加熱功率的途徑，對同體積的奈米材料而言，立

方體的奈米磁顆粒相比於球形，擁有較小的表面異向性，這有助於立方體奈米磁顆粒獲得更

強的飽和磁化強度，使得立方體奈米磁顆粒的加熱功率有所提升(44)。

值得注意的是雖然透過上述討論，理解到透過調整粒徑、材料成分、形狀，甚至結構，

可增加整體的磁滯損耗。然而，增加磁滯損耗的同時，可能會為材料帶來較強的殘餘磁化

量。這表示在無磁場的環境下，磁顆粒容易團聚。雖然可以更強地提升加熱功率，但不易分

散的磁顆粒，難以實際應用於臨床治療，人體後續代謝這些磁顆粒也較為困難。此外也必須

注意新材料對人體毒性的隱憂，磁性顆粒的高分散性與低毒性亦是需要評估的重點。對此， 
Y. Yang 團隊嘗試將結構製作成磁性奈米圓盤(45)，在無磁場下，奈米圓盤的磁區會自然形成

磁渦漩態，磁渦漩態不會有明顯的磁極，可以減少磁性結構間的吸引力。在交變磁場的激發

下，能將加熱功率提升至相當可觀的量值。進一步將奈米圓盤置於凝膠與水的兩種不同混合

液中，發現到置於水中的奈米圓盤，其發熱量較凝膠狀況來的高。水中的奈米圓盤被交變磁

場影響形成平行排列，而凝膠的黏滯性較大，眾多的奈米圓盤呈現不規則排列，因而發熱量

較低。X. L. Liu 團隊則測試奈米圓環的加熱效果(46)，在交變磁場作用下，磁性奈米圓環的

磁化態會在渦漩態與洋蔥態不停地更替，這樣的轉變使得磁熱效應有顯著的提升。
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雖然磁渦漩態可以減少結構中的磁極，但仍無法有效分散奈米結構。再者，為了增加材

料的生物相容性，通常仍會在奈米材料外圍包覆上高分子材料。磁性奈米顆粒外圍的高分子

包覆層與周圍介質的種類，亦會因布朗旋轉導致不同程度的磁熱效果，外圍的高分子塗層也

是將熱從內部傳至周圍介質的中間層。有團隊嘗試在粒徑 19 nm 的氧化鐵奈米顆粒包覆上不
同分子量的甲氧基聚乙二醇 (methoxy poly (ethylene glycol), mPEG)(47)，以 mPEG 實現高分散
性的磁奈米顆粒，發現到高分子塗層厚度越薄，磁熱效果越好，這歸因於布朗旋轉的熱損耗

增加，以及熱傳導率的提高。雖然大粒徑的磁奈米顆粒也可以提高磁熱效應，但磁顆粒間的

吸引力隨之增加，將降低高分子層的穩定性，若增加大粒徑的奈米顆粒的塗層厚度，可改善

高分子層的穩定性。然而，塗層厚度的增加將導致布朗旋轉的熱損耗與熱傳導率降低。要獲

得最佳的加熱效率，則需要對粒徑尺寸、表面塗層，以及磁顆粒材料的磁性進行優化(26)。

在液體的黏滯性的影響方面，J. P. Fortin 團隊透過改變懸浮液體的黏滯性與磁顆粒粒徑
來觀測布朗弛豫時間，另以不同異向性與粒徑的磁顆粒觀測尼爾弛豫時間(48)。發現到在高

黏滯性懸浮液中，布朗旋轉的加熱貢獻幾乎消失。高異向性的磁顆粒於低黏滯性懸浮液中，

布朗旋轉貢獻主要的加熱量。在高黏滯性懸浮液中，高異向性磁顆粒的尼爾旋轉貢獻較小。

這意味著高黏滯性液體中的布朗旋轉可以忽略不計，只存在尼爾旋轉的貢獻。T. E. Torres 團
隊以高異向性的氧化鈷鐵 CoFe2O4 在不同黏滯性的液體中實驗

(49)，發現到在低黏滯性懸浮

液中，加熱功率高達 1300－1400 W/g。此外，觀察到分布於細胞囊泡的高黏滯環境之磁顆
粒，在細胞內布朗旋轉也幾乎完全消失。這暗示著縱然找到擁有最佳磁特性與粒徑的磁顆

粒，在臨床試驗上，依照應用的方式與部位不同，加熱效率可能存在截然不同的結果。

九、結論

磁熱治療透過交變磁場激發磁性奈米顆粒生熱，改變細胞活性導致細胞凋亡，是一種高

生物安全性且副作用較低的療法。磁場的激發相較光熱治療，更能穿透深層組織進行治療。

使用靶向的磁性奈米顆粒對可增加磁熱治療對腫瘤細胞的選擇性，將熱量集中於治療的患部

區域。近年受到眾多研究學者的關注，具有作為癌症治療替代選擇方案的巨大潛力。為了提

高臨床上的腫瘤治療效果，應充分瞭解磁熱治療法的運作機制與提升產熱效率的方法。此

外，磁性顆粒的靶向技術決定了靜脈注射後，對腫瘤的選擇性，這項技術涉及能否找到相應

的專一性分子，以及修飾至磁性奈米顆粒的方法，還須考量流經血管時的狀況。因此在實際

應用前，必須反覆於體內與體外環境加以評估，最終目標為實現臨床治療的可行性。
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