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摘要    声动力治疗是在光动力治疗基础上发展起来的一种新型癌症无创治疗技术, 相对于光动力治疗具有无

创、穿透性强、特异性好、安全性高等诸多优点. 声动力治疗利用声敏剂与氧在超声作用下产生具有生物毒性的

活性氧, 起到杀伤肿瘤细胞的作用, 但其具体作用机制还在进一步的研究中. 声动力治疗目前在治疗超声参数设

置、肿瘤定位及定点治疗、温度监测以及活性氧检测等方面还存在诸多问题. 为使声动力治疗方法在科研和临床

应用中取得更好的效果, 科学合理的声动力治疗装置是不可或缺的. 目前声动力治疗大多采用具有普适性的超声

治疗仪, 缺乏针对性. 因此, 根据声动力治疗的特点改进已有的超声设备, 或设计专用的声动力治疗装置有利于

更好地监测和调控声动力治疗过程, 使声动力治疗得到更加稳定可靠的效果, 推动其在科研和临床中的应用. 本

文从上述声动力治疗中存在的问题出发, 介绍了声动力治疗装置的关键结构及其技术发展, 对声动力治疗装置的

研究现状进行了分析和展望. 
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癌症已成为威胁人类生命和健康的主要疾病之

一, 如何治疗癌症是全世界一直关注的重要课题. 在

癌症治疗的众多方法中 , 声动力治疗 (sonodynamic 

therapy, SDT)是一种特异性和选择性杀伤肿瘤组织

的无创新型治疗手段 , 近年来已引起越来越多专家

学者的兴趣 [1], 在生物医学领域具有广阔的应用  

前景.  

SDT 是 在 光 动 力 治 疗 (photodynamic therapy, 

PDT)的基础上发展起来的新型治疗手段, 它利用超

声波对生物组织有较强的穿透能力 , 尤其是聚焦超

声能够无创地将声能聚焦于深部组织 , 激活一些声

敏药物产生抗肿瘤效应 [2], 与PDT有相似的治疗机

理. 相对于PDT, SDT除了通过超声波激发声敏剂产

生活性氧物质(reactive oxygen species, ROS)杀伤癌

细胞外 , 还利用了超声波的空化效应介导产生杀伤

癌细胞的自由基[3]. 其具体的作用机理仍在进一步探

索中 , 主要包括声致发光、高温分解等假说 [1]. 与

PDT相似, SDT也需要3个基本条件, 即低强度超声、

氧和声敏剂.  

SDT和PDT作为癌症治疗的新技术, 在治疗过程

中能够诱导肿瘤细胞凋亡, 具有毒性低、恢复快、可

重复性好、选择性和适应性强等优点 . SDT相对于

PDT也具有诸多优势. 首先, 超声能够直接穿透人体

组织, 到达相对较深的肿瘤部位, 无需PDT治疗中的

内镜和穿刺导入光纤等微创或有创操作 , 因此可以

实现某些深部肿瘤的无创治疗. 其次, 由于PDT大多

使用可见光照射, 在组织中衰减较快, 限制了穿透深

度; 且光在组织中传播时易产生散射, 使到达靶组织
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的光强大大降低 , 因此更加适合于浅表肿瘤的治疗

或作为手术的辅助手段[3]; 相对而言, 超声波在生物

组织中具有更强的穿透能力 , 低频超声在软组织中

甚至可以穿透几十厘米的深度 [4]; 且不同频率和强

度的超声可以产生不同的治疗效应 , 因此通过控制

超声波束聚焦于特定肿瘤部位 , 可以使SDT对深层

肿瘤的定点治疗具有更好的效果. 另外, 由于超声技

术已经被广泛应用于临床诊断和治疗中 , 因此在安

全性、成本和技术方面相比PDT也更具优势.  

虽然研究人员已对SDT治疗进行了大量研究 , 

但目前还有诸多问题亟待解决 , 包括人体实验模型

的建立、聚焦超声源的研制以及与成熟的成像手段相

结合等[2]. 设计和研发针对SDT的专用装置和仪器有

助于其中很多问题的解决 . 本文将对SDT装置所需

解决的关键问题、研究现状和临床应用、以及未来的

发展趋势等方面进行分析与总结.  

1  SDT装置的关键问题及技术 

1.1  超声参数及其设置 

SDT中治疗所用超声的能量和频率等参数的选

择对治疗效果起到关键作用 , 因此针对SDT治疗效

果与超声参数的关系 , 各研究团队都进行了大量的

实验 . 这些研究有利于SDT装置搭建中对超声输出

剂量的确定和调整 , 使SDT装置能更好地应用于临

床治疗中.  

超声热疗等早期的超声治疗技术通过高强度聚

焦超声(HIFU)对靶组织进行定点加热来达到治疗目

的 . 而SDT损伤癌细胞是通过低强度超声对组织的

空化效应, 以及激活声敏剂产生声化学效应, 因此为

了产生适量ROS诱导靶细胞凋亡并保护周围正常细

胞不受伤害, 一般采用低强度聚焦超声(LIFU)[1].  

目前 , SDT实验常用超声波频率为150 kHz~2.0 

MHz, 常用的照射剂量为2~3 W/cm2, 照射时间为 

60 s~30 min不等[1]. 但SDT治疗的最佳超声参数还与

声敏剂种类、动物模型和组织类型相关, 需在统一条

件下进行大量的实验分析加以确定 . 已有很多体内

和体外实验研究证明, 在相同的辐射剂量下, 复频超

声比常规单频超声能引发更强的空化效应 , 增强

SDT效果 [5]. Kawabata和Umemura[6]研究了二次谐波

叠加的超声辐射对声化学效应的促进作用和在肿瘤

SDT中的增强作用 [7~9]. 他们还研究了基波与二次谐

波的相对相位对空化作用的影响 , 结果发现在不大

于0.5π的相位间隔和不少于30 ms的移位间隔时间对

于诱导空化效应是十分有效的 [10]. 同时 , 复频超声

叠加产生的声散射现象使频谱更加丰富 , 从而能增

强超声空化效应 , 这也对SDT的超声参数优化提供

了更多的选择[11].  

SDT中超声分次照射的效果以及超声场类型方

面也有诸多研究 . Barati和Mokhtari-Dizaji[12]研究发

现双频超声进行分次SDT治疗效果比单次照射治疗

更佳 . Alamolhoda和Mokhtari-Dizaji[5]更加细致地通

过对照试验研究了利用双频超声分次照射和重复照

射的效果 , 发现同一超声剂量重复治疗相比单次治

疗能有效延迟肿瘤生长 . 但与多次重复的超声剂量

治疗相比 , 由于分次照射的间隔期间肿瘤中氧浓度

出现回升 , 因此这种分次照射在抑制肿瘤生长速度

方面更加有效 . 超声连续波模式和脉冲波模式也对

超声空化效应有很大影响. 研究表明, 具有一定占空

比脉冲超声场 , 空化效应要远远强于连续超声

场[13,14]. 但Barati等人[15]通过实验得出了与之相反的

结论 , 他们认为这是由于他们在研究中采用的低功

率密度超声场刚刚达到空化阈值 , 导致空化泡数量

减少, 空化活动减弱. Secomski等人[16]进行了体外实

验, 利用细胞培养微孔板和相应实验装置, 对比了在

一定发射强度和照射时间超声驻波/多次反射场和超

声自由场环境中 , 胶质瘤细胞存活率 . 实验结果显

示 , 相同存活率下 , 驻波/多次反射场的发射强度和

照射时间大大低于自由场; 因此在体组织利用超声

驻波/多次反射场能够实现组织温度水平的超声治疗, 

这有可能进一步降低组织过热的风险.  

从这些研究可以看出, SDT中超声参数的选择依

赖于众多复杂因素. 因此, 为了使SDT适应不同的科

研和临床需求, SDT装置应能够精确提供多种功率和

频率的治疗超声 , 并能灵活调节和控制所需超声的

输出时间、照射间隔等参数, 这也是声动力治疗装置

中的基本组成功能.  

1.2  超声波照射定位 

由于声波波长是光波波长的数倍 , 因此声波的

散射和衍射效应较光波更为显著 . 这些特性使SDT

精准定位受到限制 , 病变组织周围的区域也容易受

到超声照射的影响, 对正常组织产生损伤. SDT的精

确定位和定点治疗主要依靠聚焦超声和成像技术.  
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1.2.1  聚焦超声及探头设计 
HIFU利用聚焦方法将大面积辐射元件换能器所

发出的声能会聚于某个小区域 , 使局部声压达到几

十MPa以上 [17]. 其在聚焦区域的作用通过热效应来

实现, 且不会对区域外的组织造成损伤; LIFU则是利

用比HIFU低的超声强度照射聚焦区域, 它借助超声

与生物组织之间的物理化学效应而非热效应杀伤靶

组织处的癌细胞 . 因此在SDT中一般将LIFU作为超

声源, 从而实现对靶组织的精确定点治疗.  

聚焦超声的SDT探头的设计对于临床治疗的效

果十分关键 , 因此需要针对肿瘤的分布和治疗区域

的体积和结构设计不同的探头 , 以适应不同实验和

治疗需要. 由于LIFU和HIFU在聚焦性方面具有相似

性, 因此, SDT治疗探头可以利用或借鉴已经发展相

对成熟的HIFU探头. 目前HIFU系统既可以基于单个

聚焦换能器, 通过凹形声透镜等实现声学聚焦; 也可

以使用多阵元或相控阵换能器 , 利用收发回路中的

延时线路实现电子聚焦. 单个聚焦换能器结构简单, 

但需要通过对换能器进行机械平移来扫描靶组织 , 

延长了临床治疗时间 [18]. 而使用相控阵换能器 [18]则

可以通过调整探头阵列中各个阵元发射与接收的微

小时延, 使之干涉叠加形成所需波阵面, 获得理想的

发射能量; 相控阵换能器能通过电学手段精确而快

速地调整聚焦范围、位置和大小, 但也因此增加了声

场的复杂性和成本 . 因此也有很多学者从超声相控

阵换能器的理论分析、结构设计、控制算法等方面进

行了诸多研究.  

在SDT过程中 , 人体内传播介质声阻抗的不均

匀性, 导致超声传播损失, 因此外部聚焦超声源在人

体内的传播深度是有限的 , 在较深部位不容易获得

足够的照射强度 , 在这一情况下可使用介入式超声

探头. Yasui等人 [19]设计了介入式体内超声探头, 利

用内窥镜或气囊导管装置将超声源送入治疗部位附

近. 探头的末端是一个凹面压电换能器, 可以发射聚

焦超声, 在体内实现定点的超声治疗. 这一装置可以

减小照射剂量, 避免对正常组织的影响. 实验证明这

种复极化的压电换能器能够成功产生三维方向上功

率密度更高的聚焦超声 . 除了上述内窥镜式微型超

声探头, 基于微机电(MEMS)技术的微加工超声换能

器也是介入式超声探头的新形式. Siu等人[20]通过实

验论证了微型超声换能器在SDT中的可行性 . 他们

使用5 mm×5 mm微型换能器发射脉冲超声波, 以阿

霉素作为声敏剂 , 初步探索了利用MEMS微型超声

换能器进行SDT的可能性以及所需超声强度 . 微加

工超声换能器与传统超声换能器相比具有制造精度

高、易于与人体声阻抗匹配的优势, 因此有望应用于

SDT中, 以实现更加精准的定位治疗[20,21].  

聚焦超声探头通常是球面弯曲的 , 可以使其在

几何焦点处会聚高强度的超声能量 , 这些换能器也

常与不同的成像定位技术配合进行设计 . 为了实现

治疗过程中的实时成像 , 聚焦超声换能器通常与超

声成像换能器集成为一体 [22]. 实际在超声成像引导

的HIFU中, 超声图像探测器通常位于HIFU换能器球

形曲面的顶点[18,23,24]. 由于常规的超声成像探头一般

与人体直接接触, 因此这种球面HIFU中图像探测器

的位置可能会导致图像质量退化; 若使该图像探头

可以上下移动 , 也可能会干扰治疗超声波束的传

播 [23]. Son等人 [23]设计的新型平面相控阵HIFU换能

器 , HIFU的换能器阵列位于倾斜的锯齿形平面上 , 

并能在换能器轴线上形成单个几何焦点 , 通过这种

措施减小了图像探测器与成像部位之间的距离 , 减

轻了球面HIFU换能器导致的图像退化现象.  

为了在声动力肿瘤治疗系统中根据需要发射多

种频率聚焦超声 , 也需要设计多频率聚焦超声换能

器 . 目前宽频超声换能器大多利用复合压电材料制

作, 这种方式成本高, 工艺复杂. 多频率聚焦超声换

能器也可通过多种窄频压电晶体在换能器中进行空

间排布来实现 [22]. 这样形式的宽频聚焦超声换能器

在同一个半球冠同一平面位置等距离嵌入多组发射

不同频率超声波的压电晶体 , 形成复合频率超声波

或多频率超声波的不同组合; 或者在同一半球冠同

一平面位置等距离排列多个自聚焦或声透镜聚焦的

聚焦超声换能器 , 使不同频率聚焦超声通过球冠实

现二次超声聚焦[25].  

1.2.2  成像引导定位 
目前已有商业化的HIFU装置应用于临床肿瘤治

疗中. 在临床治疗中磁共振成像(MRI)、计算机断层

扫描(CT)和超声诊断成像常被用于引导HIFU进行定

位治疗 [26,27], 这些诊断成像方法同样也可以用于

SDT中的诊断和引导. MRI, CT分辨率高, MRI引导的

HIFU还可以精确提供靶区域的温度信息, 但二者成

像断面比较固定 , 图像只能以几秒钟一次的速度获

取, 不能进行实时测量, 同时成本较高[26,27]. 而基于

超声的成像方式虽然在图像质量和温度测量方面不
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及MRI, 但成本低 , 可以比较方便地进行实时监

测 [23]. 虽然目前只有MRI已用作临床治疗期间图像

引导的标准技术 [28,29], 但对于未来集成化的SDT装

置而言, 超声成像的兼容性比MRI更有优势.  

利用超声成像对超声治疗进行引导和监测所遇

到的最大挑战是它在成像过程中会受到治疗超声波

束的干扰. Vaezy等人[30]通过二者的同步触发解决了

这一问题, 形成了HIFU治疗期间的实时成像引导系

统. Jeong等人[22]则是对成像换能器获取的成像信号

进行软件上的脉冲压缩结合陷波滤波方案 , 并设计

了合适的HIFU/成像换能器. 结果表明该方法处理后

的混合信号中的HIFU干扰明显降低, 同时保持了原

始成像信号的强度. 另外, 针对常规B模式超声受到

的干扰问题, Wu等人[31]选择利用这一干扰而不是消

除它. 他们利用了HIFU与成像超声信号之间的相互

作用来判断焦点位置. 与偏焦时相比, 当B超图像平

面与HIFU焦平面一致时, 干扰信号获得最大程度的

会聚和加强 . 而这一干扰信号也与二者之间的角度

有关. 利用这一特性可以获得预测焦点, 用3.5 MHz 

HIFU进行实验得到的预测焦点精度在1.0 mm内.  

随着电子技术与计算机技术的不断发展 , 超声

成像技术目前已经在很大程度上实现数字化 , 在超

声成像信号的收发与处理中, 包括数字波束形成、数

字编码激励技术、自适应图像处理技术、空间复合成

像在内的数字信号处理技术也使超声成像在探查深

度和图像质量方面不断提高. 而扩展视野成像、三维

超声成像等技术则扩大了成像范围 , 丰富了结构成

像的信息. 这些技术都有可能应用于SDT中, 对提高

肿瘤定位的精确度和准确性起到重要作用[32,33].  

近年来 , 谐波成像技术也成为了超声诊断中一

种高质量的成像方式 . 不同于传统超声影像设备利

用超声回波中的基波成分成像 , 谐波成像技术利用

回波的高次谐波成像 . 它主要包括了组织谐波成像

即自然形成的谐波成像和造影剂谐波成像 . 由于谐

波分量的衰减只在回程中发生 , 因此具有较少的衰

减, 有利于提高较深部位的成像质量; 同时, 谐波也

可以有效减少基波在发射和传播中产生的各种伪像. 

因此, 谐波成像在超声诊断成像中具有很大的优势. 

而超声造影剂则是通过改变所在组织的声学特性来

改善图像质量 . 造影剂微泡可以增强组织的背向散

射信号 , 并在声压的作用下通过压缩膨胀运动产生

丰富的二次谐波信号 , 显著提高了图像对比度和清

晰度, 有利于医生进行更加准确的诊断[33~35].  

在超声成像中, 传统的脉冲回波B型超声可以提

供良好的解剖信息, 并能在HIFU焦点位置提供超声

作用下组织高回声区域的信息, 与HIFU具有较好的

兼容性 , 但不能实现病变范围的定量描述 [36]. 因此

也有研究团队 [37]利用已有的B超引导超声治疗装置, 

将彩色多普勒成像方式加入到系统中实现了图像信

息的优化和补偿 . 新型生物医学成像技术的发展也

为SDT的定位提供了新的方法 . 光声(photoacoustic, 

PA)成像利用近红外脉冲激光照射到生物组织产生

超声信号进行成像 , 这一光声信号携带了组织光吸

收信息 , 通过超声波传感器探测这一光声信号即可

获得生物组织信息 . 光声成像能够实时评估温度变

化和组织状态 , 并可与常规的超声技术如多普勒成

像结合来评估组织区域的关键结构 [36]. 这些传统和

新型成像技术的结合可以为SDT提供更加准确可靠

的定位信息, 是有效实施SDT的前提.  

在SDT治疗过程中 , 为保证超声能够准确照射

肿瘤, 除了需要精确知道肿瘤位置, 还需要准确进行

聚焦超声焦点定位, 通过二者位置的比对, 可以使超

声焦点准确作用于肿瘤部位 . 已有研究通过声辐射

力弹性成像进行超声作用位点的监测 . 声辐射力弹

性成像是一种超声弹性成像 . 超声弹性成像是基于

不同组织之间硬度或弹性模量的差异进行成像; 它

通过施加应力引发组织运动变形采集超声信号 , 根

据弹性理论重建弹性模量进行成像 [38]. 而声辐射力

弹性成像则是通过体外用于治疗的聚焦超声束产生

的声辐射力使组织发生微小位移或变形 , 并利用超

声弹性成像的原理获得组织的应变分布 [38]. 其主要

有谐波运动成像(harmonic motion imaging, HMI)[39]、

声辐射力脉冲成像(acoustic radiation force impulse 

imaging, ARFI)[40] 和剪切波弹性成像 (shear wave 

elastic imaging, SWFI)[41]等几种不同类型. 目前已有

很多学者利用声辐射力成像技术 , 通过对肿瘤热疗

中热损伤区的硬度变化的检测, 对肿瘤位置和大小进

行研究 [42~44], 结果表明声辐射力弹性成像能够监测

HIFU治疗过程中的照射部位及其损伤程度. 同时, 利

用声辐射力作用下组织位移与超声作用点的相关性, 

也可以确定超声波焦点位置. Anand和Petruzzello[45]发

明的高强度聚焦超声波束追踪引导系统利用ARFI的

成像处理方法, 在HIFU照射前后获取超声脉冲回波

数据 , 通过检测最大组织位移点来确定超声波焦点
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位置. Han等人[46]通过HIFU探头发射调幅超声波, 使

组织产生谐波运动 , 利用HMI方法搭建一维(1D)和

二维(2D)焦点定位系统 , 获得不同轴向深度组织做

谐波运动的位移峰峰值 , 获取的最大值区域即为焦

点作用区域; 经过与热消融后的组织损伤区进行比

对, 该方法搭建的2D焦点定位系统对焦点定位的准

确性具有统计学意义 . 通过这些焦点获取方法可在

治疗前获得超声治疗波束的照射位点, 再进一步与B

型超声图像等进行融合, 可方便及时规划照射方案, 

调整探头位置, 使超声治疗准确作用于靶组织.  

MRI同样也为聚焦超声焦点定位提供了可靠手

段. 磁共振声辐射力成像(MR-ARFI)将MRI用于聚焦

超声对组织产生的声辐射力进行探测成像 . Mcdan-

nold和Maier[47]在2008年首次将磁共振成像引入到声

辐射力成像中 , 形成MR-ARFI成像方式 , 证明了利

用磁共振成像脉冲序列检测低功率超声脉冲引起的

组织微小位移的可行性. 随后, 经过数年的研究, 已

有多种不同的磁共振脉冲序列和MRI成像方式被应

用于MR-ARFI的实验研究中, 使其在成像速度、灵敏

度等方面都有了很大的提升 [48~50]. 由于MR-ARFI所

需聚焦超声脉冲信号时间短(毫秒级), 不易在组织内

产生热量沉积 [50], 更适合于声动力治疗中超声剂量

的需求 ; 且磁共振信号采集与HIFU脉冲相互独立 , 

不会互相干扰 , 因此MR-ARFI已发展为一种重要的

聚焦超声焦点定位方法[50].  

以上不同的成像方式具有不同的成像原理和特

点 , 声动力治疗装置中肿瘤定位成像与聚焦超声治

疗焦点定位成像的融合 , 将使聚焦超声更精确地作

用于肿瘤部位 , 从而使SDT在科研与临床应用中能

更精准定位于肿瘤并有效杀伤癌细胞.  

1.3  声敏剂筛选 

声敏剂是SDT中的一个重要组成部分, 因此, 能

否筛选出安全高效的声敏剂, 直接影响到SDT 在临

床的推广和应用 . 理想的声敏剂能够选择性地聚集

于肿瘤部位, 在未经超声波照射时无细胞毒性, 只有

在富集有声敏剂的肿瘤部位进行超声辐照时 , 才会

对肿瘤细胞起到强杀伤作用 . 同时在正常组织中的

声敏剂应能够快速清除, 不会对身体造成损伤, 具有

很好的安全性.  

目前研究中常用的声敏剂沿用了卟啉(porphyrin)

及其衍生物等第一代光敏剂, 如: 血卟啉(Hp)[51]、原

卟啉(PpIX)[52]、血卟啉单甲氧醚(HMME)[53]等. 已有

很多实验证明这些光敏剂在超声激活下也会产生

ROS, 从而对癌细胞具有很强的杀伤作用 [54]. 作为

第一代光敏剂, 卟啉及其衍生物的光毒副作用较强、

对细胞的选择性较差 , 因此在临床实际应用中存在

诸多缺陷 , 临床常用于研究的还有二氢卟吩 [55]、酞

菁 [56]等光敏剂 , 它们的光毒副作用下降 , 活性和选

择性则得到了很大的提高 [57]. 玫瑰红等氧杂蒽酮类

化合物 [58]在合适的聚焦超声作用下也会产生细胞毒

性损伤癌细胞, 但它在肿瘤组织中的积蓄浓度不高, 

限制了进一步的临床应用[1]. 另外, 一些抗癌药物和

化疗药物如阿霉素 [59,60]等也具有声敏性 , 超声照射

下可提高肿瘤细胞对化疗的敏感性 , 增强其对肿瘤

细胞的杀伤作用 , 用于SDT联合化疗具有一定的优

势[54,61].  

传统的有机声敏剂大多水溶性较差 , 存在生物

利用度低、稳定性和特异性差等问题, 将声敏剂制成

脂质体制剂 , 或利用纳米技术形成纳米粒子可以改

善这些不足, 增强SDT效果[57]. 最近的纳米医学研究

表明纳米粒子可以增强多种治疗模式的效果, 例如, 

玫瑰红(RB)衍生物与果聚糖(CS)自组装形成复合纳

米粒子 [62]可以在肿瘤处被动靶向富集 . 这一复合纳

米粒子可以协助声敏剂的递送 , 增强了细胞内的药

物富集, 进一步保证了SDT过程的高效性[61]. 无机纳

米粒子如TiO2纳米粒子也具有声敏作用 , 其对生物

系统具有化学惰性, 生物安全性高, 成本低, 具有广

泛的临床应用潜力[61]; You等人[63]进一步通过羧甲基

葡聚糖(CMD)和多巴胺修饰合成了亲水性TiO2纳米

粒子(HTiO2 NPs), 在超声照射条件下会在肿瘤中产

生ROS, 能够在活体或离体条件下起到杀伤肿瘤细

胞的作用; 实验证明相同超声条件下HTiO2 NPs比一

般TiO2纳米粒子能更好地抑制肿瘤的生长 , 相对一

般TiO2纳米粒子具有更好的稳定性. 另外, 以微泡作

为载体的声敏剂也能够在增强空化效应的同时 , 产

生声致发光和温度升高现象 , 从而增强SDT的效果 . 

载氧微泡声敏剂还可以为靶组织同时供应声敏剂和

氧分子, 提高单线态氧(1O2)等ROS的产率, 也能增强

声敏剂的抗肿瘤效应[61].  

以上传统和新型的声敏剂都很好地推动了肿瘤

SDT的发展, 但由于各种声敏剂的不同特点, 它们在

不同超声频率和照射剂量的作用下对癌细胞的杀伤

效果也不尽相同, 因此, 迫切需要为声敏剂药物的筛
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选提供一个有效的平台 , 这将加速声敏剂药物的研

究和开发 , 有助于推动SDT的理论研究和临床转化 . 

SDT/PDT过程中声/光敏剂、氧气和声/光这3个变量

间存在相互影响和制约的关系, 因此对于声/光敏剂

筛选装置的设计具有较高要求 . 目前还未有成熟的

声敏剂体外筛选装置, 考虑到SDT与PDT之间的相似

性以及常用声敏剂与光敏剂之间的联系 , 声敏剂的

筛选也可以借鉴光敏剂的筛选策略, 例如, 广泛用于

药物检测的微孔板 [64]可以实现对3个变量的同时检

测和定量 , 并具有较高的处理效率 ; 利用微流控技

术 , 通过微流控平台 [65~68]结合超声源的实现方法具

有高通量、速度快、物耗少的特点. 因此, 声敏剂筛

选平台的建立将会对新的声敏剂的发现和发展 , 以

及SDT中声敏剂剂量的确定和优化产生重要意义.  

1.4  温度监测 

超声治疗所面对的另一个挑战是在治疗过程中

的温度监测问题 , 因为在超声热疗和消融治疗中组

织损伤范围取决于温度的变化 , 因此治疗中的温度

监测至关重要. 而对于SDT而言, 它的作用机制是基

于ROS和超声空化效应而非超声热效应, 在SDT过程

中对靶组织处的温度变化进行监控 , 可以有效避免

对周围正常组织造成不可逆的热损伤 , 因此在SDT

装置中加入温度监测模块也十分必要.  

目前研究中多采用有创测温技术, 把热电偶、热

敏电阻等的温度传感器插入待测部位进行单点或多

点直接测温 , 这种侵入式的测温方法对患者存在一

定的痛苦和治疗风险 , 并且这些定点测量方式较难

形成靶组织的全方位温度分布图像 , 因此癌症热疗

中的无创测温成像技术已成为研究热点[69]. 红外、辐

射度、电阻抗、微波、超声和磁共振成像(MRI)都是

已有的无创测温手段 . 但目前临床治疗中只有用于

皮肤等浅表组织的红外成像测温和MRI[70]. 利用

MRI能够精确获得人体横断面温度分布 [70], 但MRI

对温度的监测在实时性方面存在缺陷 , 并且仪器难

移动、价格昂贵、适用患者范围受限. 微波测温只适

用于浅表瘤, 深层分辨率较差[69]. 在SDT等癌症超声

治疗过程中, 为了实现无创测温, 同时考虑设备规模

和成本, 超声测温技术是比较理想的选择, 与治疗系

统具有较好的兼容性 . 超声无创测温系统需要精确

建立某种组织超声声参数与温度的函数关系 , 这样

就可以通过测量该声参数及其变化来获取组织温

度[69]. 这些声参数包括声速、声衰减特性、超声非线

性参数、声强等, 还有利用超声回波时移或频移的温

度相关性的测温方法 [71], 通过测定以上超声参数可

以重建温度的二维或三维分布图. 其中, 通过超声回

波时移的温度相关性形成二维温度分布图像的方法

又称为超声热应变成像 , 它是利用被定向加热区域

的超声组织属性的变化来实现的 [30]. 当温度升高时, 

组织会发生扩张 , 导致超声波在其中的传播速度发

生变化, 引起散射体位置的物理和表面变化, 这种特

定区域散射体的时间梯度变化称为热应变 , 它与组

织的组成和温度密切相关 . 在组织加热前后收集超

声回波信号 , 通过跟踪由声速变化和组织热膨胀引

起的回波时移 , 可以计算得到热应变 [72]; 根据组织

应变量在一定温度范围内近似线性的变化关系 , 最

终标定得到组织温度的实时分布图 . 超声热应变成

像可依据超声波速度与温度变化关系对加热区域的

温度分布情况进行实时成像 , 在基于各种超声参数

的超声测温技术中发展最为成熟 , 具有较高的温度

分辨率和空间分辨率 , 能够与热电偶的测量结果很

好地吻合 [73], 因此它在监测超声波照射区域的温度

变化方面具有一定潜力 , 可以指导和优化所需要的

能量输送过程.  

1.2.2部分中提到的超声弹性成像也可以将肿瘤

的定位引导与治疗过程中的温度实时监测相结合 , 

实现一体化的测量和监控 . 由于在温度变化过程中

组织硬度会相应变化 , 因此可以利用组织的弹性系

数随温度的变化关系得到温度信息 [38]. 目前临床上

应用的超声弹性成像主要包括基于应变的静态法和

基于剪切波的动态法. 静态法仅适用于浅表组织, 在

活体无创测温方面具有局限性 . 而剪切波动态法则

能够实现体内监测 , 但对于深层组织的成像也具有

一定的困难 [38]. 最新研究还利用超声回波中的非线

性谐波成分对组织温度进行实时无创测温 . Mara-

ghechi等人 [74]研究了超声背向散射信号中的谐波振

幅与温度之间的关系 , 通过组织模型和离体生物组

织实验证明, 回波中的二次谐波(p2)和三次谐波(p3)

振幅及其与基波(p1)振幅的比值与传播介质温度间

存在函数关系 , 这一研究也为超声无创测温技术提

供了新的思路和方向.  

以上超声测温和新型超声成像技术目前大多处

于理论研究和实验阶段 , 在临床应用方面并不成

熟 [71], 但随着这些技术的不断发展 , 它们也有希望
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在SDT的科研和临床监测中发挥更大的作用.  

1.5  ROS浓度监测 

虽然基于超声激活药物的SDT已获得国内外研

究人员的关注, 但其具体的作用机制尚不十分明确. 

因此, 在SDT应用于临床之前还需进行大量实验, 通

过深入研究声动力作用机制来更准确地确定超声类

型及剂量 , 为声动力临床应用的可靠性提供理论依

据. 在PDT中ROS浓度的变化决定了光动力效应产生

的细胞毒性以及对肿瘤细胞的杀伤作用 . 考虑到

SDT中可能出现的相似的化学效应, 在治疗装置中加

入对氧浓度的监测不仅有利于科研实验中对于声动力

机制的研究, 也有利于在临床应用通过ROS浓度和分

布实时反映声动力治疗效果, 及时进行治疗参数调整, 

优化治疗过程.  

传统的氧浓度监测方法都存在一定的局限性 , 

如将电极或光纤传感器等嵌入组织实现测量的方式

会出现信号延迟 [75,76], 同时不符合无创或微创治疗

的原则; 通过荧光或磷光探测氧的方法, 由于荧光信

号在传导过程中很不稳定 , 因此对信号传输和探测

的要求很高 [77]; 基于磁共振技术的氧测量方式则存

在设备复杂、成本过高的缺点[77]. 在PDT中, ROS的

探测大多采用间接方法 , 通过加入ROS探针并监测

其浓度变化可间接获得ROS浓度 [78], 该方法在非均

匀系统中可靠性差 , 并且也可能会对活体组织产生

毒性, 因此有很大的局限性. 另外, 1O2可通过探测其

自身在1270 nm波长处的发光现象来进行直接检测, 

但这一探测信号十分微弱 , 并且会受到光敏剂自身

能量跃迁时产生的磷光现象的干扰 [79]. 虽然针对这

些探测技术出现了很多优化的探测系统 , 但ROS的

准确探测依然是一大挑战.  

针对SDT, 也有许多与PDT研究类似的ROS检测

方法. Sun等人[80]设计的超声照射下细胞内ROS实时

监测系统即利用了荧光分光光度计激发并探测荧光

信号 , 获得了声动力反应过程中ROS浓度的实时上

升过程. 但在体内复杂的环境条件下, 这一系统还不

具有很好的适应性.  

而在SDT中 , 为了充分发挥其作为无创治疗的

优势, 希望通过无创方式实现对包括1O2在内的ROS

浓度的监测 . 因此 , 对于非浅表的肿瘤治疗而言 , 

SDT中利用光纤等获取荧光信号不是十分理想 . 无

创氧探测方式除上文中提到的核磁共振成像技术 , 

还有近红外光谱成像方法 . 处于近红外光谱波段

(700~900 nm)的光能够相对较深地穿过生物组织, 而

HbO2与HbR的浓度变化可以表征组织血氧饱和度的

变化, 并且对应于组织的吸收光谱变化; 利用这一特

性 , 通过发射和接收到的近红外光谱的变化可以得

到血氧浓度 [81]. 目前近红外成像方法已在脑部血氧

检测、乳腺癌筛查方面得到了应用, 国内外也已经出

现商业化的血氧含量检测系统 [82], 但对于SDT中

ROS浓度检测还未有十分成熟的研究.  

类比SDT中利用激光激发荧光进行氧探测的方

法 , 超声空化效应引起的声致化学发光也有希望发

挥作用 . 受化学反应激发的分子产生的光辐射现象

被称为化学发光 , 在溶液中超声空化效应导致的气

泡膨胀及爆炸性塌缩也会产生光辐射, 即声致发光. 

而声致化学发光则是由声化学反应产生的化学发光

现象 [83]. 目前已有基于化学发光的多种化学探针应

用于在体或离体ROS探测实验 . 这些实验所用的不

同化学探针选择性地与不同类型ROS反应发光, 如: 
1O2, O2

−, ·OH, H2O2等, 从而可以对不同类型的ROS进

行检测; 所激发的光波长大多位于近红外范围内, 具

有较好的穿透性 , 它们对各种ROS的检测限也有所

不同[84~89].  

已有学者将声致化学发光应用于声动力反应的

研究中 , 例如Wang等人 [83]将MCLA这一具有1O2或

O2
−特异性的化学发光探针, 用于研究声动力反应中

ROS的参与过程. 而Zhen等人 [85]的实验表明特定类

型的ROS浓度与化学发光强度之间存在很好的线性

关系, 如图1所示, 这也说明了利用发光强度来探测

ROS浓度的可行性. He等人[90,91]利用FCLA作为化学

发光探针研究了化学发光探针介导的声动力学肿瘤

成像的方法 , 通过光学检测技术设计了基于声致化

学发光的在体声动力学成像方法及装置 , 用光电倍

增管(PMT)或电荷耦合元件(CCD)探测微弱的声致发

光信号 , 经过放大送入计算机处理后得到声致化学

发光图像. 利用光学检测方法实现在体ROS浓度与活

体生物发光成像技术在成像装置上有很大的相似之

处, 对于活体光学成像技术的研究主要是集中在提高

成像深度和分辨率以及获取光源深度信息等方面. 通

过选择合理的化学发光探针和高性能的微弱光探测

器, 以及优化信号处理过程可以提高图像分辨率, 并

在一定程度上提高成像深度和成像质量. 而针对发光

深度信息的获取方法, 生物发光断层成像是采用高灵 
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图 1  一种化学探针作用下的化学发光强度与作用部位H2O2 浓度之

间的关系曲线[85] 
Figure 1  The relationship curve between the chemiluminescence in-
tensity and the H2O2 concentration under the effect of certain chemical 
probe[85] 

敏度CCD相机获取多角度体表光分布 , 经过信号重

建实现目标的非侵入性三维成像 [92]; 也有学者利用

不同深度的光源在穿过组织的过程中光谱变化的不

同来鉴别发光深度 [93], 这样则可以通过单幅图像以

及更加简单的模型和算法得到发光点的深度信息.  

由以上分析可以看出 , 声致发光有希望通过化

学发光的方式用于ROS的定量检测 , 实现对声动力

过程的监测 , 同时也可以作为一种新型成像手段用

于肿瘤的定位以及治疗信息的反馈 , 通过科学的信

号处理和分析技术 , 在实验或治疗过程中对治疗方

案进行优化 , 以实现治疗装置中各功能单元间的相

互配合, 达到更好的治疗效果. 

1.6  图像融合与超声诊疗一体化 

如前所述 , 不同类型的成像技术具有不同的成

像特点, 也反映了不同的结构或功能信息, 因此将图

像融合技术引入SDT系统将有利于综合多种图像的

信息, 对于指导SDT具有重要意义. 目前, 使用正电

子发射断层扫描(PET)/CT以及单光子发射计算机断

层扫描(SPECT)/CT的多模态成像技术在临床实践及

医学研究中已十分常见 [94], 综合多种成像方式的多

模态超声造影剂的开发也促进了MRI, CT, 超声以及

荧光成像等的融合研究. 例如, Kang等人[95]设计了在

体超声、光声和荧光成像三模态系统, 将脉冲激光发

射器、超声成像换能器整合到同一手持式成像探头

中 , 利用激光泵浦系统和超声扫描系统分别控制激

光器输出和接收处理超声回波信号; 并配置机械扫

描系统, 可以在必要时对探头进行移动; 再通过主控

系统进行整体控制和处理 . 他们也正在开发一种基

于卟啉-脂质复合体微泡的三模态造影剂, 并在独立

的光声/超声和荧光成像中进行了实验验证. 该三模

态成像系统已经被用于前哨淋巴结活检(SLNB)中[96], 

实验证明超声、光声、荧光成像系统可优势互补, 使

SLNB的效率和有效性都得到了提高.  

而针对SDT, 以超声结构成像作为肿瘤定位方

式, 配合其他功能成像, 可以使SDT中的定位信息与

治疗信息得到充分的反映. 在多模态医学影像中, 不

同成像模态间扫描平面的正确匹配往往是融合成像

中需要解决的问题. 因此, 在两种成像系统之间加入

精准的定位传感装置或保持二者空间相对位置的匹

配是十分重要的, 通过现有的电磁定位、GPS定位等

技术可以实现空间中的成像探头照射位置的跟踪 . 

Minami等人 [97]将B-mode超声成像系统与CT成像系

统相结合, 设置磁定位装置, 磁传感器固定于超声换

能器 , 实现对超声传感器与磁场发射装置相对位置

的探测; 通过设置CT数据与超声成像平面之间的相

同参考点, 建立二者坐标系统间的关系, 形成双模态

成像系统. Curiel等人[98]则建立了超声换能器和MRI

成像面之间的空间几何关系 , 并利用多个参考实体

进行成像平面的配准 , 经过超声信号低通滤波或信

号交替采集减少两系统之间的干扰 , 实现了超声成

像系统与MRI之间的融合.  

除此之外, 还有超声造影谐波成像与B超基波成

像之间的融合研究[99,100]、超声诊断与热应变图像的

融合[73,101]、光声成像与超声图像的融合等[102,103], 这

些成像方式都是基于对接收到的超声信号进行处理, 

因此在成像平面标定和图像配准等方面更易于实现, 

将这些图像综合应用于声动力治疗系统中 , 也有利

于在SDT中获得更加丰富的结构和功能成像信息 , 

优化治疗参数.  

超声诊疗一体化是实现精准SDT的基础 . 除了

设计诊疗探头使诊断探头和治疗探头更好地组合 , 

以及合理协调治疗控制系统和成像系统间的工作 , 

SDT中声敏剂药物的递送与释放也可以与超声成像

造影剂结合, 使肿瘤诊断与SDT同步进行. 1.2.2部分

所述微泡超声造影剂已被广泛地应用于超声成像 , 

1.3部分中也对微泡装载声敏剂进行了说明 , 因此 , 

研制多功能超声微泡造影剂 , 使其同时实现超声造
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影和治疗功能 , 就可以减少病人二次给药的痛苦以

及药物可能引起的副作用, 提高疾病的治疗效果 [34]. 

Zheng等人[104]成功地将血卟啉(HP)包载于聚乳酸-羟

基乙酸共聚物(PLGA)微球中, 在超声波作用下HP从

PLGA中被连续释放出来, 起到声敏剂的作用. 与游

离的HP声敏剂相比 , 其肿瘤抑制率提高了约20%; 

PLGA微球也具有超声造影剂的作用, 因此可以实现

超声引导的SDT. Varchi等人[105]将载有四磺酸基苯基

卟啉 (TPPS)的纳米粒子聚甲基丙烯酸甲酯(PMMA)

用于SDT, 并且证实了用 64Cu-TPPS和Mn(III)-TPPS

适当修饰的PMMA纳米粒子分别具有PET放射示踪

剂和MR成像剂的作用. 这项工作说明了同时具备诊

断成像造影剂功能的声敏剂纳米粒子很有希望在临

床中实现诊断成像导航下的SDT, 并具有安全性和

高效性 . Huynh等人 [106]利用低频超声将卟啉微泡

(pMB)在靶组织处击破, 使pMB转换为纳米粒子, 这

些纳米粒子可停留在肿瘤内 , 由单一的超声造影剂

变为三模态光声成像、超声成像、荧光成像造影剂, 

同时还能保留其固有的成像性能 . 而转换成的卟啉

纳米粒子(pNP)也可以起到光 /声动力治疗和光热疗

药物的作用. 其作用过程如图2所示.  

目前, 超声微泡介导药物靶向组织释放已成为一

种重要的治疗方式 , 也使靶向药物治疗成为研究热

点[107], 通过利用药物自身性质、对微泡进行靶向修饰, 

或是结合磁场等物理化学作用, 使微泡能够更好地聚

集于靶组织部位, 用超声照射特定的部位, 即可实现

药物的定向释放[108]. 超声诊疗一体化现阶段依然有

很多问题 [107,108]需要解决 : 对于诊疗造影剂及药物 , 

微泡的材料和化学结构需要进一步改进 , 以延长微

泡在循环中的停留时间和稳定性; 研究微泡的载药材

料和方法以提高其载药量, 有效控制药物释放时机; 

探索不同微泡类型和剂量与不同组织器官间的关系, 

并进一步优化治疗超声作用剂量, 提高不同部位肿瘤

的治疗效果和联合治疗的稳定性和安全性. 对于超声

诊疗装置, 则应着重于成像与治疗之间的协调与配合. 

因此, 利用多功能超声造影剂的超声诊疗技术具有广

阔发展前景, 结合多模态图像融合技术, 将会在未来

的声动力治疗系统中发挥更加广泛而重要的作用.  

2  SDT装置的结构及发展现状  

除SDT外 , 发展较早的超声治疗还包括超声热

疗、超声消融等. 由于超声治疗所需装置的基本结构 

 

图 2  卟啉微泡的形成及其转变为纳米粒子的示意图[106] 
Figure 2  Schematic of porphyrin microbubbles (pMBs) and their mi-
cro-to-nano conversion[106] 

具有相似之处 , 而目前还没有专门用于SDT的装置 , 

因此用于科研或临床试验的SDT装置大多基于超声

治疗同类产品 , 各研究团队也常利用这些超声治疗

装置来进行声动力治疗的研究.  

2.1  SDT装置的主要结构组成 

现代超声治疗设备主要包括以超声换能器为主

体的超声探头、超声驱动模块、控制模块和操作平台. 

根据操作平台上操作者设置的剂量和时间等参数 , 

控制模块能够改变超声驱动模块的驱动信号 , 使超

声换能器输出相应的超声信号 , 经探头结构照射到

相应部位, 起到治疗作用[109~111]. 目前已有设计可以

使超声仪器输出可调节的频率和功率 , 但在参数调

整的灵活性和诊疗功能配合等方面还存在一些不足.  

在治疗装置的结构方面 , 除了上文1.2.1部分中

提到的超声治疗探头换能器是设计重点外 , 治疗装

置机械传动和控制系统、输出参数的整体控制、功率

放大器等电路设计和系统软件设计都是声动力治疗

效果的重要保证.  

机械传动控制系统主要由电机驱动螺杆 , 带动

导轨实现换能器或治疗平台移动, 实现准确定位, 并

使聚焦超声的焦域能够先后照射整个肿瘤实体 . 它
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的设计需要保证寻找病灶移动探头方便性的要求 , 

并要有可靠的运动精度使探头移动实际位置与目标

位置一致. 协调性、灵活性、安全性也是装置能够应

用于实际临床治疗的前提, 这要求机械结构、电气设

计和控制模块应具有高可靠性和抗干扰性, 并具备相

应的保护装置, 使换能器或治疗平台能够在电机控制

下, 按照计算机指令实现平稳准确的三维运动[33].  

治疗装置中电信号的传输和功率放大对输出超

声波的稳定性有很大影响 , 因此它的各分立或集成

器件都需要满足额定功率大、工作频率高、容易驱动

的要求 . 并且需要设计功率输出器件的过热保护和

过流保护电路 , 以避免因误操作或其他事故造成设

备的损坏. 同时, 功率放大器末端还要设计阻抗变换

电路和输出匹配电路 , 以此来保证换能器与功率放

大电路之间保持最高的能量传输效率 , 并减少电路

反射产生的噪声和干扰[33].  

系统软件设计是沟通各模块、进行整体控制的桥

梁, 也是实现装置功能扩展的接口. 机械传动系统的

驱动需要依靠软件编写计算机指令实现 , 治疗超声

参数的输出也需要通过操作软件进行修改和调整 . 

利用相应软件手动设置超声参数或自动生成治疗计

划, 可对治疗过程进行合理有效的调整; 因此超声治

疗装置的软件设计实现了系统各部分之间的协调和

配合, 由此保证整个治疗装置的有效运行[33].  

2.2  SDT装置的发展现状及趋势 

对于超声输出参数的整体控制, 已有的SDT科研

实验, 大都利用信号发生器产生超声驱动信号, 经功

率放大后驱动超声换能器产生不同的超声信号. 而对

于集成的超声治疗产品, 多采用计算机或微控制器产

生相应频率的电信号, 同样送至功率放大器进行放大

最后输出至超声治疗探头; 超声治疗探头的工作状态

可经过采样电路反馈至控制器, 由控制器实现自动调

整; 同时, 也可通过外部按键实现手动调整参数, 方

便根据实验或临床的具体需求进行调整[112,113].  

超声成像是声动力治疗装置的重要组成部分 , 

通过将成像系统与超声治疗系统相结合 , 可以形成

肿瘤超声诊疗系统 . 在科研实验中大多利用商用的

超声扫描仪或开放式超声成像平台进行成像回波信

号的处理和算法研究 , 而治疗超声和诊断超声成像

装置的配合也有赖于整体控制系统的设计 , 通过设

计治疗超声脉冲和成像脉冲间的触发方式以及二者

的交替输出序列, 达到降低相互干扰的目的 [102]. 目

前已有很多专利设计了诊疗一体化的超声治疗系统, 

也有针对SDT设计的诊疗装置 , 它们的基本结构具

有一定的共性. 贺雪梅等人[114]在现有的超声显像设

备基础上, 通过增加控制器、模式切换模块和治疗模

式驱动模块等部件 , 实现对超声显像设备的多元利

用. Sugita等人[115,116]发明了声波化学及声动力治疗

装置, 其结构如图3所示. 该系统主要利用了低强度

超声的空化效应和声动力反应 , 因此与声动力治疗

装置具有很大的相似性 . 它包括了诊断用超声发射

单元和控制单元、治疗用超声照射单元和控制单元、

回波检测单元和图像生成单元 , 其中治疗用换能器

包含了基波发送换能器和二次谐波发送换能器 , 能

够通过控制单元叠加基波和二次谐波 , 产生更强的  

 

图 3  声波化学/声动力诊疗系统[115,116] 
Figure 3  Sonochemistry/sonodynamic diagnosis and treatment system[115,116] 
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空化效应. 为了不使诊断超声和治疗超声相互干扰, 

治疗超声采用脉冲波形式, 在治疗脉冲停止期间，诊

断超声发射并接收回波生成诊断图像[115]. 高春平[25]

研制的聚焦超声无创伤声动力肿瘤治疗系统 , 联合

应用光敏剂和超声微泡造影剂作为肿瘤治疗媒介 . 

超声微泡造影剂用于超声诊断成像 , 利用超声诊断

探头探测治疗部位并进行立体定位 , 通过多频率聚

焦超声换能器发射低功率多频率超声 , 形成了诊疗

一体化的声动力治疗系统.   

包含SDT和其他癌症治疗手段的联合治疗也正

成为研究方向. 作为SDT的先导技术, PDT的研究相

比SDT更加成熟, 将PDT与SDT相结合, 可获得比单

一疗法更强的杀伤效果[117]. 已有研究利用PpIX同时

具有的声敏和光敏作用 , 结合新型靶向纳米载体使

药物聚集于肿瘤组织; 由超声和X射线同时作用于肿

瘤细胞, 可以在更低的超声和X射线照射剂量下有效

杀伤肿瘤细胞[118]. 因此在光/声动力等联合治疗的发

展过程中, 也有希望出现光/声动力一体化的治疗装

置, 成为声动力治疗仪器研制的新方向.  

总结以上各设计的特点 , 这些诊疗一体化的超

声治疗系统主要包括了控制单元、诊疗一体化探头、

超声驱动单元、超声回波信号处理与显示单元. 在治

疗过程中超声成像换能器和超声治疗换能器交替工

作, 可进行术前、术中引导, 实现实时监控[119]. 

目前, 随着医疗设备智能化的发展趋势, 出现了

一些便携式的超声治疗设备 , 也有超声治疗系统利

用计算机同时控制多台超声治疗仪器 , 通过人机对

话系统进行智能控制, 自动生成超声透药方案, 并能

及时将治疗数据上传至数据库中 , 便于资料分析与

传输[112,120], 这些也使超声治疗仪器向智能化方向发

展 [120], 使SDT的临床应用更加便捷有效 , 操作和控

制更加简单方便.  

3  总结与展望 

SDT作为一种新型癌症治疗方法获得了全世界

众多学者的关注 , 涌现出了很多针对这一治疗方法

的实验研究, 也已经出现了一些临床方面的试验. 由

于SDT能够在无创条件下穿透较深组织, 相比PDT更

具优势 , 因此具有更大的治疗范围和更广阔的临床

应用潜力 . 但SDT目前尚处于临床前和临床研究阶

段, 距离实际临床应用还有很多问题亟待解决, 主要

体现在超声波的定位、专用声敏剂的筛选、超声参数

的设置、ROS检测、温度监控等方面. 这些问题的解

决都离不开专用装置的搭建和仪器的开发 . 目前针

对SDT的体外或临床实验研究大多利用已有的超声

治疗仪器, 或者通过信号源、超声探头等零部件自行

组装实验装置 , 这些仪器装置在实验中会出现超声

参数调节不便, 装置输出不稳定等问题. 针对常规超

声治疗所设计的新型超声治疗装置也可以用于SDT, 

这些新型的超声治疗仪在超声参数的调节和控制方

面进行了诸多的优化 , 使得超声治疗仪的操作便捷

性和可靠性都有了很大的提高 . 而近几年针对超声

诊断和超声治疗一体化装置的研究和设计也有了很

大的发展 , 这些超声诊疗系统商业化和临床应用方

面还并不是十分成熟. 同时, 由于超声成像与聚焦超

声间良好的兼容性 , 并且随着超声成像中的干扰问

题得到解决以及成像质量的不断提高 , 成像与聚焦

超声一体化的声动力诊疗仪器也正逐渐向商业化和

临床实际应用方向发展.  

众多新型成像技术和医学检测技术的发展使

SDT过程中超声、温度、活性氧浓度等参数也有望实

现实时监测和及时的反馈调整 . 这些监测系统与超

声诊疗系统的集成将会使SDT在临床应用中具有更

高的可靠性 , 实现针对个体差异和环境因素的个性

化治疗过程, 提升治疗效果. 另外, 随着互联网和智

能仪器技术的进步 , 在声动力治疗装置中加入更高

效的智能管理系统, 结合数据库的应用, 将使声动力

治疗装置向智能化医疗的方向发展.  

超声诊疗一体化是SDT治疗应用于临床中的必

然趋势, 诊断与治疗相结合及同步进行, 一方面可提

高诊疗效率 , 减少在诊断和治疗分别进行中的重复

用药 ; 另一方面 , 治疗过程离不开相应的诊断与监

控 , 这也是治疗过程安全有效进行的必要条件 . 因

此, 在声动力治疗装置中治疗、影像定位、参数监测

等技术独立发展并逐渐应用于临床试验和治疗的基

础上 , 诊疗一体化的声动力装置的设计和集成将会

使声动力治疗进一步临床化和实用化 , 提高治疗过

程的有效性、安全性和智能化.  

现阶段SDT及其相应治疗设备和装置的研制还

未进入成熟阶段 . 随着更加理想的声敏剂和更完善

的诊断、定位和监测技术的发展, 更加专业化和集成

化的声动力治疗装置也必将不断被开发并逐渐应用

于临床治疗中 , 推动声动力治疗技术成为癌症治疗

的理想选择.   
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Advances in equipment for tumor sonodynamic therapy 
Mengxuan Wang1, Xiaolong Liang2*, Min Chen1, Nisi Zhang1 & Zhifei Dai1* 
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2 Ultrasound Department, Peking University Third Hospital, Beijing 100191, China 
* Corresponding authors, E-mail: xiaolong_liang@bjmu.edu.cn; zhifei.dai@pku.edu.cn 

Sonodynamic therapy (SDT) is a new technique for noninvasive therapy of cancer developed on the basis of photody-
namic therapy (PDT). The mechanism of SDT is much more complicated than PDT, which has not been thoroughly un-
derstood. One of the possibilities is the generation of toxic reactive oxygen species (ROS) when the oxygen and sonosen-
sitizer in target tissue are activated by ultrasound. Besides, the cavitation effect and sonoluminesence may also contribute 
to the process of SDT. Compared to PDT, SDT has many unique advantages including noninvasive treatment, better pene-
tration and higher safety. At present, SDT is under more and more study. So it is necessary to develop stable and flexible 
SDT equipment, which will promote SDT to be better researched in preclinical study and be better applied in clinic. 

Many problems remain to be solved, such as ultrasonic dose settings, sonosensitizer screening, tumor positioning, 
temperature monitoring and the detection of ROS, which are also the key requirements for the equipment of SDT. 
Therefore, this paper mainly summarizes the development of key technologies in terms of these five aspects mentioned 
above, and gives an outlook of the development of SDT apparatus in the future.  

Ultrasonic dose is one of the key factors that influence the therapeutic effect of SDT. Different from many traditional 
ultrasound therapies which mainly utilize the thermal effects of high intensity ultrasound, SDT prefers the low intensity 
ultrasound to minimize the damage to normal tissue. There are also researches on therapeutic effects of the se-
cond-harmonic superimposition, as well as the fractionated and repeated therapy strategies. In order to make the ultra-
sound dose easy to be adjusted, the therapeutic ultrasound controlling system should be better built to meet the demands 
of research and clinical applications. Sonosensitizer is another important part of SDT. In addition to the traditional por-
phyrin inherited from PDT, there are also many new types of sonosensitizers with better specificity and safety. So the 
high-throughput sonosensitiser−screening platform is also necessary for SDT research. These screening platforms can 
use the 96-well microplates and microfluidic technology which are widely applied in the high-throughput photosensitizer 
screening. The purpose of temperature monitoring is to avoid the thermal effect of ultrasound during SDT. Real-time 
2D/3D monitoring methods are ideal for SDT, and the recently developed non-invasive temperature measurement based 
on ultrasonic echo is expected to solve this problem, also with good compatibility to ultrasound therapy system. The 
monitoring of ROS is also important in revealing the mechanism of SDT, and observing the process of the tumor cell’s 
death. The current noninvasive ROS detections are mainly based on the optical methods, which are limited by the poor 
penetrability of light. So the aim of the development for ROS detection is to realize the real-time quantitative measure-
ment of the ROS concentration with better penetration and accuracy. The precise positioning SDT also depends on the 
therapeutic focused ultrasound and the diagnostic imaging system. Therefore, the therapeutic unit and imaging unit are 
always carefully designed to cooperate with each other so that the interference between them can be minimized.  

Combined with the multifunctional contrast agents and imaging fusion technologies, the diagnosis and treatment inte-
gration system for SDT can be built with these functional units mentioned above. The feedback unit from the measure-
ment of temperature and ROS concentration to the localization and therapeutic unit can also be integrated, which will 
adjust the SDT parameters in time, making SDT equipment more stable and more suitable for individual treatment pro-
cess. With the development of intelligent instrument, it can also be expected that the SDT equipment will be more relia-
ble and flexible for both research and clinical applications, which will also promote SDT to be an ideal choice for cancer 
treatment in the future. 

sonodynamic therapy (SDT) equipment, ultrasonic parameters, sonosensitizer screening, tumor localization, 
temperature monitoring, reactive oxygen species (ROS) detection 
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