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聚焦超声联合微泡开放血脑屏障增强脑靶向递送研究进展
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摘要: 血脑屏障 (blood-brain barrier, BBB) 是药物脑靶向递送的最主要屏障, 聚焦超声和微泡联合应用为跨

BBB脑靶向递送提供了一种新途径, 其主要机制为空化效应。本综述概括了近年来采用聚焦超声联合微泡增强

BBB通透性实现药物脑靶向递送的相关研究, 详细论述了聚焦超声及其作用机制; 商品化微泡种类、常用微泡膜

材、内核气体和制备方法; 聚焦超声联合微泡开放BBB机制及安全性考虑等。聚焦超声联合微泡可能是增强BBB

通透性、提高药物脑靶向递送的有效策略, 其相关研究可为临床实际应用提供参考。
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Research progress of focused ultrasound combined with
microbubbles to open blood-brain barrier for brain-targeted delivery
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Abstract: Blood-brain barrier (BBB) is the most challengeable obstacle for brain-targeted drug delivery. The

combination of focused ultrasound (FUS) and microbubbles provides a new way for brain-targeted drug delivery

across BBB based on the cavitation effect. This review briefly described the recent research of FUS combined with

microbubbles to enhance the BBB permeability for brain-targeted drug delivery. The contents included the FUS

mechanism, the types of the commercial microbubbles, shell materials, inner gas and preparation techniques of

microbubbles, the opening mechanism of FUS with microbubbles, and the safety consideration. FUS combined

with microbubbles may be the effective strategy to improve the BBB permeability for brain-targeted delivery,

which could provide references for the clinical applications.
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血脑屏障 (blood-brain barrier, BBB) 是指在脑微

血管系统里, 由脑微血管内皮细胞 (brain microvascu‐

lar endothelial cell)、星形胶质细胞足端 (astrocytes)、周

细胞 (pericyte) 及脑血管内皮细胞间的紧密连接 (tight

junctions) 和基膜 (basal membrane) 共同构成的特殊结

构[1,2] (图1)。BBB严格控制血液和脑内物质交换, 保护

中枢神经系统 (central nervous system, CNS) 免受循环

毒素和感染细胞的侵袭, 维持大脑微环境稳态。但其不

易渗透性也成为CNS药物脑靶向递送的主要障碍。

目前, 克服BBB阻碍的药物递送方法主要包括改

变细胞旁路转运 (如高渗溶液甘露醇[3])、跨细胞转运

(如载体蛋白介导的转运[4])或利用循环系统外的递送

途径 (如颅内注射[5]、鼻腔给药[6,7]) (图 2)。此外, 多种

新剂型的出现 (水凝胶[8]、微乳[9]、微球[10]和外泌体[11]

等) 也加快了跨BBB药物递送研究。纳米药物递送系

统在CNS疾病治疗中已显示出优越性, 如以薄荷醇修
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饰酪蛋白纳米粒负载 10-羟基喜树碱[12]、以肽作为靶向

配体修饰紫杉醇白蛋白纳米粒[13]用于治疗神经胶质

瘤, 其脑肿瘤渗透能力和脑肿瘤内分布更显著。双重

靶向BBB和神经胶质瘤细胞的胶束基因递药系统用

于神经胶质瘤放射治疗效果明显[14]。脂质体由于其独

特的磷脂双层结构 , 与 BBB 的细胞脂质层相容性更

好, 有助于将药物靶向递送进入脑部。脂质体表面修

饰功能性配体 (乳铁蛋白、转铁蛋白[15]等) 和载体分子

(谷胱甘肽、葡萄糖[16]等) 可用于治疗阿尔茨海默病, 且

脑靶向能力增强。采用 Forster共振能量转移荧光成

像技术证明了脂质体在体内能以完整形式穿过 BBB

和血脑肿瘤屏障以增加脑靶向递送效率[17]。纳米凝胶

跨BBB递送胰岛素治疗神经退行性疾病[18]、纳米乳剂

提高利培酮的脑生物利用度[19]也证明了纳米制剂用于

脑靶向递送的有效性。但仅通过新剂型设计提高脑靶

向递送的效率有限, 且设计较复杂, 有必要寻找高效、

安全和方便的脑靶向递送策略。

超声(ultrasound, US) 为脑部疾病治疗提供了新思

路[20], 已用于脑部肿瘤[21]、神经退行性疾病 (如阿尔茨

海默病[22]、帕金森病[23]) 等。超声作为一种经济、有

效、无创、实时和安全的治疗方式, 除用于分子水平诊

断和病理过程监测外, 能通过机械效应和热效应深入

机体内部定位组织和细胞, 已逐渐用于药物和基因的

靶向递送。聚焦超声 (focused ultrasound, FUS) 是将

超声波聚焦在一个直径为 1～2 mm、深度为 8～15 mm

的区域内, 达到局部定位和深度穿透组织的效果。“聚

焦区”可以定义为超声强度(能量/单位面积) 高到足以

产生损伤的区域[24]。高强度的超声能量集中于组织深

处, 焦点处温度能在几秒钟内升高到 60 ℃以上, 通过

凝固坏死导致不可逆的细胞死亡, 且避免损伤周围能

量密度较低的组织和中间层。当使用聚焦超声持续破

坏BBB时, 静脉注射微泡作为空化位点可将所需的超

声强度降低到阈值以下, 提高安全性。简言之, 聚焦超

声利用微泡定位和放大声波对脉管系统的机械效应,

导致短暂的BBB开放而产生生物效应[25]。

微泡 (microbubbles, MB) 作为一种超声造影剂 ,

在超声作用下, 能产生空化效应增强药物穿透机体物

理屏障 (BBB) 的效率 (图 3)。近年来微泡联合聚焦超

声用于脑靶向递送成为研究热点。优化超声参数和微

泡设计, 提高其安全性, 以期在提高BBB通透性同时

将组织损伤程度降到最低 , 是其临床转化和应用的

关键。

本综述总结了近期聚焦超声联合微泡开放 BBB

增加脑靶向性的研究进展, 主要内容包括聚焦超声类

型及作用机制、微泡膜壳材料、内核气体及主要制备方

法、聚焦超声联合微泡开放 BBB 机制及其安全性评

价, 旨在为聚焦超声联合微泡增强BBB通透性以促进

药物脑靶向递送提供参考, 促进其临床转化和应用。

1 聚焦超声及其作用机制

聚焦超声将超声波集中于病变局部, 具有无创性、

深度穿透性和空间聚焦性。聚焦超声可引起 3种不同

类型的效应: 热效应、机械效应和空化效应。热效应是

由于组织吸收超声能量导致温度升高引起的; 机械效

应是指超声波振动引起组织细胞运动移位, 使细胞内

Figure 1 Structure of blood-brain barrier (BBB). A: The planar structure; B: The illustration scheme of BBB

Figure 2 Transport processes at the capillary endothelium of

BBB. A: Receptor-mediated transcytosis; B: Paracellular diffusion;

C: Transellular diffusion; D: Efflux pumps; E: Adsorptive trans‐

cytosis; F: Transporter-mediated transcytosis. LDL: Low-density

lipoproteins
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部结构和功能发生变化; 空化效应则是指当超声波在

液体中传播时, 液体中微小的水泡状核 (空化核) 发生

振荡、膨胀、收缩和塌陷, 从而导致巨大的剪切力破坏

空化核周围的细胞壁和质膜[26]。高强度聚焦超声 (连

续波中的声波能量) 是一种治疗性的体外热消融技术,

已被用来替代放疗和手术治疗多种疾病。而低强度聚

焦超声 (脉冲模式下的声能) 被认为是一种安全、可逆

开放 BBB的方法, 可提高药物在大脑中的靶向传递;

可通过机械作用开放BBB, 较低强度加上周期性脉冲

波可导致聚焦区域内温度只升高 4～5 ℃, 避免脑组织

的热损伤[27]。

28 kHz～8 MHz之间[28]的超声声波频率常用于增

加BBB的渗透性, 但机械或空化效应有可能引起血管

壁破裂并导致出血, 且随着超声频率增加组织损伤程

度增加。聚焦超声不良反应可能与聚焦超声频率、强

度、暴露时间和组织类型有关。机械指数 (mechanical

index, MI) 是衡量超声输出安全性的公认指标, MI越

高, 机械强度影响生物组织的风险越高。采用 3种不

同程度的 MI (0.47-MI、0.8-MI 和 1.4-MI) 对 Sprague

Dawley大鼠进行超声辐照, 3天 1次, 间隔 48 h[29]。大

鼠经超声辐照后出现活动减退、运动失调和睡眠减少

现象, 第 7天消失, 大鼠恢复至正常。大鼠经高MI超

声辐照后有明显脑内出血和组织坏死现象, 且组织创

伤中血浆纤维蛋白原和急性期反应物显著升高。因

此, 高声压与脑内出血、组织损伤密切相关。对于临床

经颅应用 , 有效频率范围为 200 kHz～1.5 MHz[30], 其

中200 kHz～700 kHz[31]超声是更优选择。

由于人体和动物生理结构的差异 , 特别是具有

一定厚度颅骨的存在给超声波穿透带来了困难。颅外

立体定位手术通常需要长达几个小时的手术时间, 且

在手术过程中需要磁共振成像 (magnetic resonance

imaging) 监测, 其复杂性导致患者依从性较差[32]。在患

者颅骨部位植入超声换能器 (植入式超声, implantable

ultrasound), 在静脉注射微泡后, 超声换能器激活微泡,

机械性破坏BBB, 能使较大的极性分子通过。超声换

能器能产生重复的超声波靶向脑组织, 因此不需要复

杂的磁共振成像引导和声反馈来调整经颅超声穿过

BBB所需的高能量脉冲, 简单易行。患者颅骨植入脉

冲超声系统 (SonoCloud®) 结合静脉注射微泡用于增

强卡铂递送治疗胶质母细胞瘤, 当声压达到 1.1 MPa

时, 未发现有不良反应, 这有望成为一种脑部靶向递送

化疗药物的新技术[33]。成功应用该技术治疗 19例脑

胶质瘤患者临床试验中且未发现有严重的神经系统症

状和出血[34]。可植入超声也有一些问题, 包括可能扩

大BBB破坏区域、从目前已有的单个超声发射器需过

渡到多通道超声发射器[35]、药物定量和多种药物联用

等, 克服上述缺点才能最终实现有效、安全和广泛的临

床应用。

2 微泡

微泡作为超声造影剂应用已有几十年, 其安全性

和有效性在长期临床诊断中已得到证实, 主要原理是

使后散射回声增强以提高超声诊断的分辨力、敏感性

和特异性。近年来研究热点集中于作为药物载体实现

靶向递送以实现诊疗一体化 (theranostics)。

2.1 商品化微泡

微泡直径一般约为 1～10 μm, 外壳通常为脂质、

蛋白质或聚合物, 内核气体常采用空气、氧气、全氟化

碳 (perfluorocarbon, PFC) 或六氟化硫 (sulfur hexafluo‐

ride, SF6) (图 4)。外壳和内核气体的成分决定了微泡

的物理化学性质, 磷脂是目前使用最广泛的外壳材料,

已应用于商用微泡 SonoVue®。已批准上市使用的微

泡类型详见表 1[36], 包括 3种经 FDA批准的微泡产品

(Optison®、SonoVue®和Definity®)。

Figure 4 Schemes of microbubbles structure. PFC: Perfluoro‐

carbon; SF6: Sulfur hexafluoride

Figure 3 Cavitation effects of microbubbles combined with

focused ultrasound
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2.2 微泡外壳材料

选择合适的外壳材料, 通过优化处方、工艺制备结

构致密的微泡, 能防止聚结和扩散, 并提供一定的弹性

来维持较高的压力, 对于增强微泡稳定性至关重要。

2.2.1 脂质外壳 脂质是微泡外壳最常用的材料。典

型的脂质分子通常由一个亲水头部和一个疏水尾部组

成; 在水相中, 亲水部分与水相互作用, 而疏水部分之

间由于疏水相互作用形成层状结构, 有助于将气体包

封在微泡核心。为防止包封气体逸出, 要求脂质外壳

结构致密, 因此采用在其相变温度以上对脂质进行热

处理, 然后快速骤冷至室温的方式, 使脂质分子被密集

地包裹在外壳中, 从而限制气体分子扩散, 延长微泡寿

命。磷脂是应用最广泛的脂质材料, 包括二硬脂酰磷

脂酰胆碱 (1, 2-distearoyl-sn-glycero-3-phosphocholine,

DSPC) 和二棕榈酰磷脂酰胆碱 (1, 2-dipalmitoyl-sn-

glycero-3-phosphocholine, DPPC) 等。磷脂壳包被的

微泡向细胞膜的物质转移被认为在超声介导的药物递

送中发挥着重要作用, 采用定量荧光显微镜技术证明

了这种现象[37]。磷脂转移会改变细胞膜脂质的有序排

列或堆积, 影响膜的机械性能和通透性。若制备的微

泡制剂含有某种成分 (除磷脂外) 能改变细胞膜脂质

的顺序, 从而改变细胞膜的机械性能, 或许也能在超声

诱导的生物效应中发挥作用。肿瘤穿膜肽 iRGD修饰

的紫杉醇脂质体-微泡复合物经超声处理后, 与肿瘤细

胞亲和力升高, 表现出明显的肿瘤生长抑制效果[38]。

2.2.2 蛋白质外壳 蛋白质外壳是由天然和变性白蛋

白分子组成的单分子层, 通常使用白蛋白作为外壳材

料, 采用预热的白蛋白溶液经超声处理形成, 如牛血清

白蛋白、人血清白蛋白和血红蛋白, 这些白蛋白溶液的

共同之处是蛋白质分子都含有半胱氨酸残基, 在蛋白

质变性过程中, 半胱氨酸残基的二硫键断裂, 巯基暴露

被氧化, 形成分子间二硫键, 即蛋白质分子的交联, 形

成坚固的外壳结构[39]。另外, 通过改变化学试剂 (十

二烷基硫酸钠、氧自由基等) 的酸碱度和压力也可使

蛋白质变性。除白蛋白外, 其他蛋白质如溶菌酶由于

分子间二硫键形成膜状结构, 也被用于制备稳定且生

物相容性好的微泡外壳[40]。蛋白质壳微泡中二硫键交

联结构能够维持微泡在压力之下的球形结构 , 使用

Traut试剂 (2-亚氨基硫氰酸盐酸盐) 处理牛血清蛋白,

将伯胺转化为硫醇后形成高稳定性微泡。傅里叶变换

红外光谱和X射线光电子能谱表征其表面存在硫醇和

伯胺基团, 通过耗散型石英晶体微天平吸附测试证明

这些基团具有反应活性。Traut试剂用量影响伯胺向

硫醇的转化率, 但并非剂量越高越好: 当Traut试剂用

量为牛血清蛋白 20倍摩尔量时, 能提供足够多的巯基

表面覆盖率, 增强外壳厚度; 当用量持续增加则会产生

过多的空间位阻, 影响稳定性。因此, Traut试剂与蛋

白的最佳比例是构建高稳定性微泡的关键所在[41]。

纳米粒具有尺寸小、表面积大的特点, 足以通过组

织渗透进入肿瘤, 并产生增强渗透与滞留效应, 与肿瘤

细胞受体特异性结合[42]。将掺杂近红外染料的白蛋白

纳米粒与N-羟基琥珀酰亚胺微泡结合, 制备超声敏感

纳米粒复合物, 通过小鼠活体成像证明在超声作用下

可打开BBB并将其有效递送至大脑, 且不会产生细胞

毒性[43]。

2.2.3 聚合物外壳 高分子聚合物作为微泡外壳厚度

通常为 50～150 nm。与脂质软壳微泡相比, 聚合物硬

壳微泡能将大量的药物分子封装在更厚的壳中。常用聚

合物材料生物相容性好、降解可控和毒性低, 如聚乳酸-

羟基乙酸共聚物 (poly lactic-co-glycolic acid, PLGA)、

聚乙烯醇 (polyvinyl alcohol, PVA)。以 PVA为外壳材

料、空气为核心气体制备的微泡具有更强的硬度和机

械性, PVA微泡体积足够大, 通过数字全息显微镜、透

射电子显微镜、共聚焦激光扫描显微镜等光学技术可

Table 1 Clinical ultrasound contrast agents currently commercially available

Commercial

name

Optison®

Sonazoid®

Definity®

Luminity®

Lumason®

SonoVue®

Approved

year

1998

2006

2001

2006
2001

2014

Shell material

Albumin

Phospholipid

Phospholipid

Phospholipid

Gas

Octafluoropropane

Perfluorobutane

Octafluoropropane

Sulphur hexafluoride

Application (example)

Left ventricular opacification,

endocardial border delineation,

doppler
Myocardial perfusion, liver

imaging

Echocardiography, liver/

kidney imaging
Left ventricular opacification,

microvascular enhancement

(liver and breast lesion

detection)

Producer/distributor

GE Healthcare, Buckinghamshire,

UK

GE Healthcare, Buckinghamshire,

UK/Daiichi Sanky, Tokyo, Japan

Lantheus Medical Imaging Inc,

NorBilleric, MA, USA
Bracco Diagnostics Inc.

Monroe Township, NJ, USA
Bracc Imaging, Colleretto Giacosa,

Italy

Country/region

USA, Europe

Japan,

South Korea,

Norway, China
North America,

Europe
USA, Europe,

China, Brazil
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获得其确切尺寸、壳厚度、折射率和表面成分等信息。

采用与毛细管电泳耦合的紫外成像检测器可实现PVA

微泡定量分析[44]。多聚氰基丙烯酸正丁脂 [poly(butyl

cyanoacrylate), PBCA] 是一种由阴离子聚合形成的生

物相容性聚合物, PBCA壳厚度约为 50～200 nm, 具有

高度的疏水性; 以 PBCA 为外壳材料制备微泡封装 4

种皮质类固醇药物 (地塞米松、布地奈德、氯氟舒松、

环索奈德)和 4种荧光染料 (罗丹明B、尼罗红、香豆素

6、芘), 考察其载药能力和封装效率。结果表明, PBCA

微泡对超声产生良好响应性, 载药量随药物疏水性和

分子量增加而增加, 但疏水性和分子量大的药物在超

声破坏微泡后释放率相对较低。因此, 药物理化性质

对 PBCA微泡载药量和释放影响巨大, 该研究同时有

力证明了PBCA微泡可包封多种不同类型的药物[45]。

聚合物微泡还可通过直接和间接的偶联机制实现

表面功能化多样性。一种新型脂质/PLGA微泡将脂质

掺入 PLGA壳中, 并将可分解的碳酸氢铵作为内核气

体调节微泡壳弹性, 形成软性外壳和多孔结构, 该多孔

结构增强了微泡散射能力和超声响应性。载多柔比星

后, 与普通脂质微泡相比, 药物包封率较高; 与普通聚

合物微泡相比, 能提高超声成像能力。超声后, 该多柔

比星-脂质/PLGA微泡在荷瘤小鼠中能有效释放药物、

增强肿瘤抑制作用[46]。粒径 1～3 μm的载多柔比星聚

乳酸微泡表面同时采用聚乙二醇 (PEG)、肿瘤坏死因

子相关凋亡诱导配体 (tumor necrosis factor related

apoptosis inducing ligand, TRAIL) 修饰, PEG化降低微

泡的免疫原性, TRAIL能靶向并附着于肿瘤细胞表面

受体, 诱导细胞死亡; 超声聚焦于肿瘤部位, 利用其空

化效应能实现肿瘤靶向递送[47]。聚合物外壳非常坚

固, 可进行多种修饰和改造 (如 TRAIL连接), 而不会

损害其完整性; 可根据临床需要定制个性化的微泡制

剂, 对聚合物外壳成分进行调整使微泡响应不同的超

声频率, 从而实现了不同深度组织治疗的灵活性, 扩大

临床应用。

脂质壳较薄 (3～5 nm)、柔软、结构灵活, 对超声响

应性好, 但薄壳增加了核心气体扩散的可能性, 同时也

限制了高载药量。蛋白质外壳厚度约为15～20 nm, 气

体扩散阻力更大、稳定性更高, 较脂质壳能更有效携带

药物。但蛋白质微泡的免疫原性使其从体循环中过早清

除、生物利用度较低, 超声响应性低于脂质壳。因此,

理想的微泡制剂应具有超声响应性好、载药量高、生物

相容性好 (无免疫原性) 和体内外稳定性好等优点。

微泡外壳设计对微泡性能具有深远影响, 应了解

外壳材料的物理特性及其对微泡的影响指导微泡制

备。微泡建模能对微泡设计和制备提供理论支持, 如

脂质分子间作用力模型能提供脂质化学与微泡性能之

间的定量关系, 在分子动力学模拟的力场基础上, 基于

脂质首尾之间的横向库仑力和范德华力相互作用提出

脂质微泡壳模型, 能精准预测脂质微泡的单层渗透性、

弹性和温度的函数变化及脂质在空气-水界面上的表

面扩散平衡[48]。将来可使用分子间作用力模型来阐明

更复杂的特性 (表面剪切力和膨胀黏度等), 采用脂质

和蛋白质动力学解释微泡动力学行为, 如研究蛋白质

微泡溶解动力学来评估蛋白质壳的特性 (壳电阻、表

面张力和壳弹性等)[49]。此外, 需要扩展化学基团研究

以丰富脂质和蛋白质的组成类别, 为新型医学微泡制

备提供更多选择。

2.3 微泡内核气体

常用的内核气体包括空气、氧气、全氟化碳类

(perfluorocarbon, PFC) 或六氟化硫 (sulfur hexafluoride,

SF6) 等, 这些气体通常分子量较大, 以增强微泡贮存稳

定性和体内稳定性。内核气体从微泡扩散到周围介质

的过程影响微泡稳定性, 内核气体扩散会导致微气泡

过早破裂。因此, 除了需要考察外壳材料对气体扩散

的渗透性外, 也需评估气体特性, 如分子量和水中溶解

度等。但关于包封气体对微泡稳定性及载药能力的影

响研究较少。采用相同脂质壳装载全氟丙烷 (C3F8)、

全氟丁烷 (C4F10) 和六氟化硫 (SF6) 制备不同微泡, 探

讨气体成分对微泡的影响, 这 3种气体已被 FDA批准

用于微泡。与 SF6微泡相比, C3F8和C4F10微泡体内外

超声成像能力较强, 并能更有效地将模型药物-伊文思

蓝递送到大脑, 说明C3F8和C4F10微泡稳定性更高, 可

用于同步超声成像和药物递送[50]。氧气微泡在超声作

用下于体内成像, 可实现图像引导治疗。同时, 氧气微

泡能为低氧性肿瘤提供氧气, 增加放射敏感性, 降低肿

瘤转移的风险, 实现真正的微创治疗。增加氧气微泡

脂质壳的磷脂酰基链长度可使氧气微泡造影持久性和

造影强度增强, 体内循环时间延长[51]。

2.4 微泡的制备方法

传统的微泡制备方法是简单的机械搅拌和超声。

机械搅拌是在振荡器中加入聚合物溶液, 从顶部灌注

气体, 然后以每分钟几千次的振荡速度机械搅拌, 使外

壳材料及时包裹所需的内核气体。机械搅拌是一种适

用于工业化生产的微泡制备方法, 尤其适于脂质微泡

的制备[52]。通过机械振荡制备了与抗 PD-L1 (程序性

死亡受体-配体 1, programmed cell death-ligand 1) 单克

隆抗体缀合的脂质壳微泡, 在超声介导下与顺铂联合

可有效抑制宫颈癌生长, 比单独使用顺铂抗肿瘤活性

更高, 对提高宫颈癌治疗效果具有重要意义[53]。

超声制备微泡主要基于液体暴露于超声中产生的
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空化作用。高强度超声引起液体压缩和扩张, 导致溶

液中出现微小气泡, 加热使脂质达到玻璃化转变温度

或使蛋白质变性, 以形成坚固外壳; 主要步骤包括预处

理 (加热) 和超声两个过程。通过低强度搅拌乳化流

经样品溶液的气体, 再采用高强度超声产生空腔, 将乳

化气体包封于壳膜中也可制备微泡[54]。

脂质微泡的制备过程简述如下: 将溶解在氯仿中

的脂质在惰性环境 (氮气或氩气) 中干燥, 干燥的脂质膜

和乳化剂共溶于缓冲液 (羟乙基哌嗪乙硫磺酸和磷酸盐

缓冲液) 中, 并加热至其玻璃化转变温度, 通入内核气

体, 超声处理产生微泡悬浮液后, 将微泡悬浮液骤冷至

室温, 获得具有致密脂质外壳的微泡。需注意的是, 乳

化剂是其中重要成分, 没有乳化剂不能形成微泡; 常用

乳化剂包括二硬脂酰基磷脂酰乙醇胺-聚乙二醇 2000

[1, 2-distearoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamine-N-

methoxy(polyethylene glycol) -2000, DSPE-PEG2000]

和 PEG40S。以牛血清白蛋白、N-乙酰基-D,L-色氨酸

和二硬脂酰磷脂酰胆碱为主要成分, PEG40S为乳化

剂, 内充全氟化碳气体, 采用超声制备微泡悬浮液, 通

过差速离心法选出粒径 3～5 μm微泡。超声成像显示

脂质微泡比蛋白质微泡造影能力更好; 且微泡经 PEG

修饰后, 免疫原性消失, 贮存稳定性和体外稳定性增

加。但超声制备的微泡一般直径较大, 多在 50 μm以

上, 远远大于医学用微泡的直径要求 (一般 < 10 μm)。

因此, 还需采用微泡尺寸分选技术进一步处理, 主要包

括浮选、差速离心、夹流分馏技术、声学分选和流动聚

焦。其中, 采用微流体装置的流动聚焦技术作为一种

新兴趋势, 能允许液体 (脂质/蛋白质或其他外壳材料

溶液) 和气体以不同速率和压力流动, 由于剪切力和

压力差异导致气体被包裹于液体中, 并在出口处拉伸

断裂, 形成单个微泡。这种微流体装置制备的微泡尺

寸通常在 10 μm左右, 但产率较低。使用微流体技术,

以牛血清白蛋白和牛血浆蛋白作为外壳材料, 氮气作

为核心气体, 能产生瞬时稳定的微泡, 但在 2 min内迅

速溶解, 可能是由于交联蛋白质分子之间氢键作用较

弱, 形成外壳不牢固所致[55]。

其他微泡制备方法还包括冷冻干燥和盐水振摇。

冷冻干燥法是首先使用高速剪切力实现乳化, 将液体

分散在包含稳定剂的连续水相中, 这时稳定剂分子吸

附在分散相和连续相之间的界面上形成乳液滴, 经低

温干燥转化为微泡[56]; 盐水振摇装置由一对注射器和

一个三通旋塞阀组成, 其中一个注射器装有 10 mL生

理盐水(0.9% NaCl), 另一个装有 1 mL空气, 旋塞阀打

开后生理盐水和空气充分混合产生空气微泡。该方法

制备的微泡多用于超声心动图[57]。上述方法易于操

作, 可快速制备得到高分散微泡悬浮液。

通过表面修饰 (如靶向配体修饰) 微泡可作为药

物和基因递送的有效递送载体。载药微泡暴露于低压

超声下, 由于剧烈的气泡振荡而破裂从而释放药物。

PEG常用于修饰微泡表面, 能增加脂质壳硬度, 还可与

其他官能团联合增强微泡功能[58]。在微泡表面连接特

定配体分子, 可实现炎症细胞或血管生成内皮细胞靶

向[59]。另外, 一种磁靶向方法是将磁性材料包裹在微

泡内制备磁响应性微泡, 已成功应用于增强体内外多

种治疗药物的递送[60]。

3 聚焦超声联合微泡增强BBB通透性的机制

尚不完全清楚聚焦超声联合微泡提高BBB通透

性的机制, 一种可能的解释是, 超声作用下微泡振荡引

起细胞膜通透性瞬时增加, 即声穿孔作用, 使BBB中紧

密连接开放。微泡在低超声强度 (0.3～3 W·cm-2) 下,

以稳定的运动方式振荡, 即稳定空化; 在较高超声强度

下 (> 3 W·cm-2), 微泡剧烈增长和崩塌, 即惯性空化[27]。

稳定空化对组织的负面影响最小, 但处于稳定振荡中

的微泡也会产生充分压力使血管壁破裂; 而惯性空化

的剧烈塌陷则会导致细胞凋亡、组织坏死和血管壁破

裂等[61]。因此, 在使用聚焦超声联合微泡增加BBB通

透性时, 需减少惯性空化。此外, 聚焦超声开放BBB

引起的细胞凋亡并不依赖于超声, 可能与微泡剂量相

关: 微泡剂量超过 1.2×108 MBs·kg-1会引发细胞凋亡 ,

4.5×107 MBs·kg-1 的微泡剂量在超声作用下是安全

的[29]。因此, 对于载药微泡需要选择合适的超声参数

以达到如下平衡: ① 首先施加一定强度超声实现成像,

进一步增加强度使微泡破裂释放药物; ② 当释放药物

时, 超声能量既能使微泡破裂又不能对周围组织造成

损失。控制超声的参数与微泡剂量或许能够在最大程

度开放BBB的基础上, 将细胞和组织损伤的风险降到

最低。微泡的空化效应是药物靶向递送的重要机制,

可对血管壁和周围组织施加机械力, 产生可逆的细胞膜

渗透, 从而帮助药物进入组织。同时微泡破裂会产生

二次机械现象, 包括液体喷射和微泡破裂产生的冲击

波, 从而进一步增强递送效果[62] (图5)。空化作用产生

的机械效应可导致细胞形态变化、细胞通透性暂时性

变化和细胞溶解等, 均能有效地增强药物转运和吸收。

“声微流”也被认为是BBB内皮细胞可逆开放的

机制之一。气泡振荡带动周围的气体运动, 显著增强

药物从血液进入组织的对流, 具有增强药物递送的协

同作用, 这对于那些在靶组织不足以产生治疗药物浓

度的实体瘤和血凝块治疗尤为重要[60]。

4 聚焦超声联合微泡开放BBB的安全性

与聚焦超声联合微泡介导 BBB 开放的相关研
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究均表明, BBB通透性增加后会引发炎症反应, 这是

超声主要不良反应之一[63]。炎症反应大小可能与微泡

剂量有关, 当使用 10倍微泡临床推荐剂量 (Definity®,

10 μL·kg-1) 时, 可观察到与炎症反应、细胞凋亡过程相

关的基因显著上调, 同时引发水肿、神经元变性和微出

血的组织学病理变化。而使用推荐剂量的微泡时, 炎

症标志物变化不明显[64]。在650 kHz超声作用下, 使用

两个不同微泡剂量 (10和250 μL·kg-1) 通过变化的声峰

负压对小鼠进行治疗, 当声峰负压从 0.15 MPa增加至

0.20 MPa时, 发生轻度组织病理学改变并激活急性炎症

反应, 如小胶质细胞和星形胶质细胞的活化, 且微泡剂量

为10 μL·kg-1时, 活化最小[65]; 当使用更高的声峰负压或

更高微泡剂量时, 均会导致更广泛、更严重的病理学改

变和急性炎症反应。聚焦超声开放BBB后急性期海马

微血管转录组学数据显示, 在BBB开放后 6 h许多促

炎基因上调, 24 h后大多恢复到基线水平[66]。短暂而受

控的神经炎症水平可促进髓鞘碎片清除和修复、血管生

成、淀粉样蛋白 β斑块清除。但当炎症转变为慢性时,

CNS内相关炎性因子的产生会引发继发性神经炎症, 进

而导致细胞凋亡和神经退行性过程, 包括肿瘤坏死因子

(tumor necrosis factor)、白介素-1 (interleukin-1)、白介素-

6 (interleukin-6) 和活性氧 (reactive oxygen species) 等。

因此, 临床应用聚焦超声联合微泡时应综合考虑

超声介导BBB开放后潜在激活炎症反应, 优化聚焦超

声联合微泡治疗的各项参数以减轻对脑组织的伤害;

通过比较不同超声方案, 采用较低微泡剂量结合超声

的声反馈控制, 可降低炎症反应。磷脂酰丝氨酸修饰

的微泡与超声结合可安全地开放BBB, 并能靶向激活

炎症的小胶质细胞和巨噬细胞, 为脑内炎症区域靶向

递送提供了一种新思路[67]。

5 展望

载药微泡在聚焦超声作用下能在特定位置释放,

实现靶向递送, 如化学药物[68]、基因[69,70]、抗体[71]、病毒

载体[72]和脑源性神经营养因子[73], 甚至是干细胞[74]的

脑内递送, 均取得了明显效果。但大多数证据来自体

外或动物体内实验, 且以小型啮齿类动物为主, 非人类

灵长类动物实验仅有少量研究[75]。尽管聚焦超声作为

一种能瞬时增加BBB渗透性的方法已显示出其有效

性和安全性, 但仍需要进一步全面表征其引发的长期

生理变化, 尤其是脑组织和神经系统。目前关于聚焦

超声改善BBB通透性的安全性评价数据多局限于动

物实验[76,77], 在该技术临床转化之前尚需很多的临床

试验研究以探求两者之间适宜的平衡。另外, 超声治

疗过程中也可通过 MRI进行进一步引导和监测[78,79],

首次使用MRI引导聚焦超声在肌萎缩性侧索硬化症

患者的原始运动皮层中成功打开BBB并在 24 h后恢

复正常, 且耐受性良好没有产生严重的临床及脑电图

不良影响[80]。

在大多数研究中, 诊断性微泡携带治疗药物能实

现诊疗一体化, 但由于超声响应性取决于微泡的回声

性和稳定性, 而微泡稳定性很大程度上取决于外壳和

气体的组成[81]; 因此, 开发灵敏、稳定的微泡结合超声

诱导BBB开放至关重要。由于微泡结构的复杂性, 其

设计与开发面临巨大挑战, 外壳、内核气体、赋形剂和

靶向配体的质量与安全性需要进行严格的筛选和监

测。以脂质壳充气微泡为例, 其关键在于选择脂质成

分和核心气体, 这些化学成分、结构 (PEG化、靶向配

体等表面修饰)、赋形剂和生产技术都会对微泡的声学

特性和稳定性造成影响。因此, 需要对微泡粒径、浓

度、zeta电位、渗透压、黏度、外壳片层性、机械性能和

微生物测试等基本特性进行检测。若要进一步完成临

床转化与应用, 还需要评价其药代动力学、药效学和毒

理学, 以确定安全剂量和临床使用效果。

未来研究方向应着重于通过控制超声参数 (声

压、频率、辐照模式、最佳辐照时间、超声仪器类型等)、

优化微泡类型、剂量和注射方式等实现高效药物递送。

聚焦超声联合微泡可能是增强BBB通透性、改善药物

脑靶向递送的有效策略, 具有广阔临床应用前景。
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