
前 言

高强度聚焦超声 (High Intensity Focused Ultra-

sound, HIFU)是治疗肿瘤的无创技术，它最初由Lynn

等提出（1942年）。2002年，Wang等［1］第一次报道使

用这种非侵入式技术治疗子宫肌瘤的初步结果。临

床上被用作实体瘤的治疗手段已经有超过10年的历

史。HIFU治疗剂量学的研究一直是HIFU技术发展

的一个重要科学问题。现有的临床治疗剂量投放，

还更多地依赖医生的经验，导致上述现象的原因除

了个体差异、不同靶组织的声通道差异、影像监控技

术，以及HIFU在多层非均匀生物组织中的非线性声

传播等因素外，还与下列原因有关：（1）由于热波效

应，采用Pennes生物传热方程（Bioheat Transfer Equa-

tion, BHTE）来描述HIFU在组织内的温场是有局限

的；（2）HIFU辐照过程中热声透镜现象，即随温度变

化的组织声特性将影响非线性声传播，进而影响温

度场；（3）聚焦超声场与空化/沸腾气泡的相互作用。
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【摘 要】高强度聚焦超声（HIFU）治疗剂量学研究是HIFU技术的一个重要科学问题。由于HIFU治疗是一种高热通量、

加热时间短的治疗方式，通过非线性声传播与生物传热相耦合的模型来研究HIFU治疗的温场分布必须考虑如下因素：

（1）由于靶区组织的温升具有明显的热波效应，需要对经典生物热传导方程进行修正；（2）HIFU治疗中的组织声热耦合效

应变得更为复杂，这包括生物组织温度上升使得生物组织的声学性质发生动态变化（即热声透镜），以及液体汽化所产生

的蒸汽泡对温度场产生影响。本文综述了影响HIFU治疗温场分布的上述因素，以期对HIFU治疗的生物物理机制有更

深的认识。
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Thermal wave theory and thermo-acoustic coupling in high intensity focused ultrasound treat-
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Abstract: The study of therapeutic dosimetry is an important scientific issue in the high intensity focused ultrasound (HIFU)

treatment. Because of the high heat flux and short heating time in HIFU treatment, the following factors must be considered

for researching the temperature distribution by using the coupling model of nonlinear acoustic propagation and bioheat

transfer. The typical bioheat transfer equation was needed to be modified because of the obvious thermal wave effect in

target tissue; the coupling effect of acoustic with thermal in tissue became more complicated in HIFU treatment, including

dynamic change of acoustical properties in biological tissue caused by temperature rise, and the influence of vapour bubbles

caused by liquid vaporization on temperature field. The above-mentioned factors which influenced temperature distribution

of HIFU treatment were reviewed in the paper to deepen the understanding of biophysical mechanism of HIFU treatment.
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这些因素增加了建立HIFU剂量学理论模型的难度，

下面将对此进行综述，期望更好地认识这些问题。

1 HIFU治疗中的热波效应

一般来说，预测生物组织的温度升高可通过经

典Pennes生物热传导方程（BHTE）［2］进行仿真，由于

其使用简便，已经在肿瘤热疗、血液循环抑制、冷冻

烧伤等临床热科学领域广泛应用［3］。然而，在低温

度、高热通量或加热时间短等情况下，傅立叶热传导

理论是不适用的。而现代HIFU 设备工作声强高达

25000 W/cm2、峰值正声压达到 80 MPa、峰值负声压

达到15 MPa［4］，在这种加热过程中具有高热通量、加

热时间短等表现，其热波特征会变得很明显，此时

Pennes生物传热模型是不适用的。

Pennes BHTE［5-8］基于傅里叶定律，即热流矢量与

温度梯度成正比，温度场由抛物型方程所控制，并且

假定热传播是以一个无限大速度发生，也就是说，如

果介质中任一地区受到热扰动，不管环境和加热方

式如何，介质中任何地方都能瞬时感觉到热扰动，不

存在任何弛豫时间，但这显然是不符合物理事实

的。在均匀物质中热弛豫时间范围为10-8~10-4 s［9］，生

物组织由于其多孔毛细血管和细胞构成的异构多相

系统，在这样非均匀内部结构中要将热量传递给周

围质点需要更多的时间去积蓄能量，弛豫时间将大

大延长，甚至达到20~30 s。此外，有研究表明生物组

织中的传热具有波的特性，而 Pennes方程的时间微

分形式第一阶显示不出这种波的特性即温度振荡现

象。Liu 等［10］将 Pennes 方程和对于解释热传播本质

更为合理的热波理论结合起来成功解决了加热过程

中活体组织产生的温度振荡这一难题。到目前为

止，生物传热的热波模型已用于激光辐照、微波射频

的研究。Liu 等［11］建立了聚焦超声治疗中生物组织

的生物传热热波模型（Thermal Wave Model of Bio-

heat Transfer, TWMBT）。仿真结果显示由于热弛豫

时间的存在，TWMBT 预测的温升值要小于采用

Pennes方程预测的值，因此如果临床医生在操作中达

到Pennes方程计算的温度就停止超声加热很可能导

致靶向组织并未产生热消融［12］。

2 HIFU治疗中的声热耦合效应

2.1 热声透镜现象

HIFU治疗中组织声学性质随温度变化。实验研

究表明软组织的声学特性（声速、声衰减)与组织温度

有关。Divkovic等［13］用蛋清体模实验，观察了HIFU

加热及组织凝固性坏死过程中组织热特性及声学参

数的变化，发现组织的衰减系数增加，吸收也增强。

Techavipoo等［14］研究了狗离体肝脏组织的声速和衰

减的温度依赖，发现声速随温度变化但并不是组织

凝固的作用，而衰减变化却与温度上升和组织凝固

均有关。Worthington等［15］测量了猪肾组织热疗过程

中声学特性如声速、衰减以及散射等改变。发现猪

肾组织在 37°C 时声速为 1571 m/s，50°C 时增大至

1591 m/s，65°C时降至 1545 m/s；在 45°C到 50°C时，

衰减系数有轻微的变化；55°C以上衰减系数随着时

间增加。2003年Wang等在法国里昂的第三届国际

超声治疗学术会议上首次提出了组织声环境（Acous-

tic Environment in Tissue, AET）概念，认为HIFU治疗

中的组织结构、功能状态是动态变化的。聚焦超声

在组织中的温度不均匀分布与时变会使声场中组织

声学特性在空间上不均匀分布与时变，进而使传播

过来的声波波阵面发生畸变，形成的焦点向换能器

方向靠近，产生热声透镜（Thermo-acoustic Lensing）

这一现象［16］。Hallaj等［17］在考虑了温度对组织特性

参数（声速）影响的基础上通过建立声场-温度场耦合

模型对比研究了声场仿真中是否考虑热透镜对损伤

结果的影响，结果发现是否忽略热声透镜影响的最

大差异在于考虑热透镜时声焦点位置前移了 2 mm。

Connor等［16］对可实现大焦点的相控聚焦换能器中热

声透镜对损伤结果的影响研究发现忽略热声透镜的

影响通常会使预定焦点位置向声源方向产生1~2 mm

的移动。

2.2 聚焦超声场中的空化（沸腾）泡

HIFU治疗中还会因空化或沸腾产生气泡。Far-

ny等［18］在体外证明了空化现象的出现与温度的迅速

升高有关。波士顿大学的Holt［19］及东京大学的Wata-

nabe等［20］认为声场中振动的空化泡对热的扩散和能

量的转换具有重要的作用。这些研究表明空化泡会

增强热沉积。而入射声波与气泡相互作用过程中，

气泡的强散射会改变声束传播方向导致损伤形态的

改变，同时气泡的剧烈崩溃将可能引起焦域外组织

的机械损伤，获得更多这个复杂作用的知识对于有

效利用空化和抑制副作用非常重要。Khokhlova等［21］

采用施加超压的方法研究了影响损伤形态和焦点位

置偏移的因素，结果表明损伤形态变成蝌蚪型以及

损伤向换能器的移动主要是由于沸腾的产生，他们

认为可能是和空化微泡群相比，沸腾气泡直径较大

对超声波的散射和反射效率更高。尽管如此，到目

前为止，少有理论模型是用于描述蒸汽泡对超声治

疗的影响。Fan等［22］建立了一个数值模型来描述蒸

汽泡的形成，基于此数值模型，不仅初步证实了热声
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透镜效应还探讨了起源于焦点区域的微泡范围的发

展过程以及它对于声场和温度分布的影响。

3 结 论

HIFU治疗中温度的上升具有明显的波动特征,

而随着温度的上升生物组织声学性质会发生动态变

化，再加上空化/沸腾产生的气泡不仅对声传播产生

影响，也影响组织温度分布。因此有必要考虑热波

效应和空化/沸腾产生的气泡对传热的影响，进而对

Pennes生物传热方程进行修正，在此基础上又考虑了

HIFU辐照过程中随温度变化的组织声特性、空化/沸

腾产生的气泡对非线性声传播的影响，进而对温场

的影响，建立HIFU治疗的非线性声传播与生物传热

相互耦合模型。通过对这个模型的研究，可以为更

加准确、定量评估HIFU损伤提供科学依据。
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