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可降解 Fe@Fe-Zn 骨组织工程支架体外 

生物相容性研究 

罗彩云 1，王伟强 1*，史淑艳 1，杨帅康 1，许雅南 1，朱明 2，刘慧颖 2 

（1.大连理工大学，辽宁 大连 116024；2.大连医科大学，辽宁 大连 116044） 

摘要：目的 以多孔铁为基体，利用脉冲电沉积制备可降解多孔 Fe@Fe-Zn 复合材料骨组织工程支架，以期

提高材料的降解速率和抗菌性能。方法 通过调节脉冲频率，得到不同 Zn 含量的 Fe-Zn 合金层；使用电子

探针、X 射线衍射仪、扫描电镜来研究材料的元素含量、相组成和显微结构；通过压缩测试考察支架的力学

性能；用体外浸泡来考察材料的降解性能；用浸提液培养分析材料对小鼠胚胎成骨细胞的黏附铺展和细胞

活性的影响；用浸提液和直接培养来探究材料的抗大肠杆菌性能。结果 随脉冲频率增加，合金中 Zn 含量

减小；不同合金均为单一的 α(Fe)相；电沉积组织致密，杂质含量低；Zn 含量为 7.5%（均以质量分数计）

时，支架抗压屈服强度较多孔铁提升 6%；复合材料的降解速率为 0.44~0.48 mm/a，较多孔铁有显著改善；

复合材料浸提液在稀释到 25%（体积分数）时，表现出良好的细胞相容性，且随 Zn 含量增加，细胞活性增

强；Zn 含量为 7.5%时，材料的抗菌性能最好。结论 通过电沉积制备的 Fe@Fe-Zn 支架的腐蚀速率相较于

多孔铁有明显提高。随合金层中 Zn 含量的增加，其细胞活性增强，抗菌性能提高。Fe@Fe-Zn 有望发展为

可广泛应用的可降解骨组织工程支架材料。 
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ABSTRACT: Iron-based alloys are widely studied as biodegradable materials for bone grafts or bone tissue engineering 

scaffolds, but their slow degradation rate may affect the repair of bone defects, and the material itself may induce local 

inflammation. To increase the degradation rate of porous pure iron used for bone tissue engineering scaffolds and decrease its 

susceptibility to inflammation, the alloying method and the electrochemical deposition technique were used to modify the 
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porous pure iron. The zinc element with good biocompatibility and antibacterial property was adopted as an alloying element. A 

layer of Fe-Zn alloys was electrodeposited on the surface of the porous pure iron to prepare degradable porous Fe@Fe-Zn 

composite scaffolds. During electrodeposition, a porous pure iron scaffold with a pore density of 50 PPI and a working size of 

60 mm × 25 mm × 3 mm was used as the cathode and a pure iron plate with a working area of 100 mm × 47 mm was used as the 

anode. The working mode of electrodeposition was bipolar pulse electrodeposition. The pulse peak current density was set as 10 

A/dm2 with a duty ratio of 10%, and the ratio of pulse changing direction was 20∶5. The pulse frequency of the experimental 

group was set as 50, 100, and 1 000 Hz, respectively, to prepare different Fe@Fe-Zn composite scaffolds, of which the zinc 

contents were varied. The element content, phase composition and microstructure of the composite materials were analyzed by 

electron probe microanalyzer (EPMA), X-ray diffractometer (XRD) and scanning electron microscope (SEM). The mechanical 

properties of Fe@Fe-Zn were investigated by compression test. The degradation performance of the modified materials was 

investigated by in vitro immersion test. The effects of different materials on the adhesion, spread and cell activity of mouse 

embryonic osteoblasts (MC3T3-E1) were analyzed by means of extraction culture. Finally, the anti-E.coli properties of different 

materials were investigated by the extract method and the direct culture method, respectively. The results showed that the Zn 

content of the deposited alloy layer decreased with the increase of frequency. The Fe-Zn alloys with different Zn contents had a 

single α(Fe) phase. The prepared Fe-Zn alloy layer was dense and well combined with the porous iron matrix. When the content 

of Zn in the alloy layer was 7.5% (all in terms of mass fraction), the compressive yield strength of Fe@Fe-Zn was 6% higher 

than that of porous iron. The results of in vitro immersion test showed that the degradation rate of the Fe@Fe-Zn group was 

significantly improved than that of the controlled porous iron group (the corrosion rate of Fe@Fe-Zn composites was in the 

range of 0.44 ~ 0.48 mm/a, and that of porous Fe was 0.33 mm/a). The results of CCK-8 test showed that the cell number 

increased gradually with the extension of culture time, the cell viability of the Fe@Fe-Zn group was better than that of the 

porous iron group, and the cell viability of the Fe@Fe-Zn cell was the best when the zinc content of alloy layer was 7.5%. 

Fluorescence staining showed that the cell spreading ability of the Fe@Fe-Zn group was better than that of the controlled porous 

iron group. Regarding antibacterial activity, all the antibacterial rates of the Fe@Fe-Zn group were greater than 50%, and the 

best one obtained from the Fe@Fe-Zn sample with 7.5% Zn content was (67.0±1.1)%. In conclusion, compared with the porous 

pure iron, the comprehensive properties of the porous Fe@Fe-Zn composite prepared by electrodeposition are significantly 

improved. The corrosion rates of Fe@Fe-Zn composite material scaffolds prepared by electrodeposition are greater than pure 

iron scaffolds. With the increase of Zn content in the deposited alloy layer, the cell activity of the material is more obvious, and 

the antibacterial property is gradually improved. The Fe@Fe-Zn composite has great potential as a biodegradable material for 

bone tissue engineering scaffolds. 

KEY WORDS: bone tissue engineering scaffold; porous iron; Fe-Zn alloy; degradation property; biocompatibility; antibacterial 

activity 

目前，由创伤、感染或肿瘤引起的骨质缺损是骨

科临床上常见的疾病之一[1]。少量的骨质缺损可通过

自身骨的再生能力修复，而当骨缺损长度达到骨干直

径的 1.5 倍时，会超出机体的愈合能力[2]，则需要通

过骨移植进行修复。骨移植材料主要分为 2 类，一种

是自体骨移植材料，优势是免疫反应低，但是骨量有

限；另一种是骨移植替代材料，其可以解决自体骨移

植材料不足的问题，但是存在免疫排斥反应和生物活

性较低等缺点[3]。 

骨组织工程支架特有的多孔结构及粗糙的内外

表面均有利于成骨细胞的黏附、增殖和分化，能够促

进植入体同骨之间形成生物固定[4-6]，是应用最广泛

的骨移植替代材料。而可降解骨组织工程支架不仅可

以避免植入体二次手术取出对人体正常生活的影响，

还可以消除永久植入材料所引发的物理刺激和慢性

局部炎症反应[7]，理想的可降解骨组织工程支架对材

料的综合性能也提出了更高的要求。 

铁基材料具有优异的力学性能、人体内含量较高

以及具有一定的化学活性等优势，成为了可降解骨移

植替代材料领域的研究热点[8]。已有大量研究证明了

可降解铁基材料具有良好的生物相容性，但是其腐蚀

速率较慢以及抗菌性能较差等问题也是阻碍其发展

的主要因素[9-11]。对 Fe 基体进行合金化是提高其腐蚀

速率的常用措施，用 Zn、Mn、Co、Al、W、Sn、B、

C 和 S 等元素对 Fe 进行合金化均被证明可以提高材

料的腐蚀速率[12-16]。其中，Xu 等[12-13]的研究表明，

通过电沉积制备的 Fe-Zn 二元合金不仅有效提高了

铁基体的降解速率，还呈现出良好的力学性能和体外

生物相容性。另有研究表明，Zn 还具有一定的抗菌

能力[17]，因此用 Zn 对 Fe 进行合金化还有望得到具



第 53 卷  第 8 期 罗彩云，等：可降解 Fe@Fe-Zn 骨组织工程支架体外生物相容性研究 ·165· 

 

有良好抗菌活性的材料。 

正如 Xu 等[12]所述，由于 Fe 和 Zn 熔沸点差别较

大，很难通过常规冶炼方式制备，电沉积无疑是制备

多孔 Fe-Zn 二元合金的最优方式。为了获得多孔的骨

组织工程支架材料，电沉积阴极基体的材料选择至关

重要。选用有一定孔隙密度的聚氨酯泡沫作为阴极基

体，原则上可以直接获得多孔 Fe-Zn 合金，但沉积后

的高温烧结脱模过程会导致合金中 Zn 元素的大量损

失，难以获得预期的合金材料[17-18]。因此，本文拟以

多孔纯铁作为阴极基体，在其表面均匀沉积 Fe-Zn 合

金，制备多孔的 Fe@Fe-Zn 骨组织工程支架材料，以

期维持铁基材料良好的力学性能和生物相容性的同

时，进一步提高其降解速率和抗炎性能。在研究中通

过改变电参数调控合金层中的 Zn 含量，并分析不同

材料的力学性能、降解性能、细胞相容性和抗菌性能，

以建立镀层中 Zn 含量与材料体外生物相容性之间的

联系，评估 Fe@Fe-Zn 复合材料作为可降解骨组织工

程支架材料的应用潜力。 

1  材料与方法 

1.1  可降解 Fe@Fe-Zn 复合材料的制备 

使用脉冲电沉积制备多孔 Fe@Fe-Zn 复合材料，

分别以多孔纯铁（购自昆山隆圣宝电子材料有限公

司，规格为 50 PPI，工作尺寸为 60 mm×25 mm×3 mm）

和纯铁板（纯度 99.9%，工作面积为 100 mm×47 mm）

作为电沉积的阴极和阳极。依据霍晓敏[18]所述方法计

算泡沫铁阴极的实际工作面积为 0.625 dm2。电解液

组成可参考已有文献结果[12-13]。脉冲电沉积时固定峰

值电流密度为 10 A/dm2，占空比为 10%，正负向脉冲

个数分别为 20 和 5 个。为优化镀层组织结构，选用

中高频脉冲[19]，并在 Xu 等[12]的研究基础上，调节脉

冲频率为 50、100、1 000 Hz，以获得不同成分的 Fe-Zn

合金镀层。最后，将所获得的复合材料在 450 ℃下

热处理 30 min。本文选用同样电参数下沉积的多孔纯

铁作为对照组。 

1.2  材料成分及组织结构表征 

用场发射电子探针（EPMA，JXA-8530F PLUS，

Jeol，Japan）分析 Fe-Zn 合金沉积层元素组成。用 X

射线衍射仪（XRD，Empyrean，PANalytical B·V，

Netherlands）探究合金层的相结构（为方便测试，采

用同样工艺下制备的片状样品）。用高分辨场发射扫

描电子显微镜（SEM，IT800-SHL，Jeol，Japan）及

其附件能量色散 X 射线光谱仪（EDS，Ultim Max，

Oxford Instruments，UK）考察材料形貌和元素分布。 

1.3  材料力学性能测试 

根据 GB/T 31930—2015[20]，使用电火花线切割

将样品加工为直径 20 mm、高 3 mm 的柱体。采用

UTM4204X 型试验机对多孔材料进行压缩测试，压缩

速率为 0.5 mm/min。在应力-应变曲线上，取应变量

为 0.2%平行于弹性区的截线与压缩曲线的交点定义

为抗压屈服强度，以弹性区的斜率计算材料弹性模量。 

1.4  体外降解行为测试 

本文选取 Hank’s 溶液作为模拟体液进行体外降

解实验。根据 ASTM G31-12a（2012）[21]，Hank’s 溶

液体积与样品质量之比固定在 100 mL/g。用 pH 计

（CH-9100，Vantone，Switzerland）记录浸泡过程中

溶液的 pH 值。根据 ASTM G1-03（2017）[22]标准，

使用 100 g/L NH4Cl 溶液在 70 ℃下超声清洗样品表

面的降解产物。根据 ASTM G31-12a[21]，由式（1）

计算多孔材料的体外降解速率（CR）。 

0 t
CR 87.6

( )W W
R

ATD


   (1) 

式中：A 为样品的表面积，cm2；T 为浸泡时间，

h；D 为样品密度，mg/cm3；W0 为浸泡前质量，mg；

Wt 为浸泡后去除降解产物的质量，mg。 

采用X射线光电子能谱仪（XPS，ESCALAB XI+，

Thermo，England）分析多孔材料腐蚀产物的化学组

成。在实验过程中，除 pH 值测试组不更换 Hank’s

溶液外，其余实验组每 7 d 更换一次 Hank’s 溶液。 

1.5  体外生物相容性评价 

1.5.1  细胞培养和浸提液的制备 

细胞实验选用小鼠胚胎成骨细胞（MC3T3-E1，

中国科学院细胞库），培养基为 α-MEM 完全培养基

（含 10%（体积分数）胎牛血清）。培养箱的环境设

置为 37 ℃、5%（体积分数）CO2，待细胞生长至孔板

的 80%时，用 0.25%（质量分数）胰蛋白酶消化细胞，

按 1∶2 比例进行传代，并在第 3~4 代时进行细胞接种。 

制备合金浸提液时，由于 Fe-Zn 合金沉积层化学

活性较高，本文选择 75%（均以体积分数计）酒精和

紫外灭菌结合的方式进行灭菌处理，具体操作为：将

样品置于 75%酒精中超声清洗 6 次，每次 10~20 min；

随后放入无菌操作台中紫外照射 24 h（正反面各 12 h）。

将灭菌处理后的样品置于 12 孔板中，根据 ISO 10993- 

12（2009）[23]标准，样品尺寸为 10 mm×10 mm×3 mm

时，每孔加入 3 mL 培养基。在 37 ℃下浸泡 72 h 后，

将制备得到的浸提液转移至试管中，并稀释至指定倍

数（25%和 50%（均以体积分数计））的溶液，在 4 ℃

下密封保存。 

1.5.2  细胞活性 

将细胞以每毫升 2×104 个的密度接种于 96 孔板

中，待细胞完全贴壁后，将培养基更换成体积分数为

25%、50%、100%的浸提液继续培养 12、24 和 72 h。

在相应的时间点下，每孔加入 100 μL CCK-8（CCK-8，
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索莱宝科技有限公司，北京）后孵育 3.5 h，用酶标

仪（Synergy H1，Thermo Scientific，USA）检测波长

在 450 nm 处的吸光度（Optical Density，OD）。 

1.5.3  细胞黏附 

将细胞爬片置于 24 孔板内，以每毫升 2×104 个

的密度将细胞接种于细胞爬片上。待细胞完全贴壁

后，将培养液更换为 25%浓度浸提液培养 12 和 24 h，

到指定时间后用 4%（均以质量分数计）多聚甲醛对

细胞进行固定。随后，使用 DAPI（DAPI，碧云天生

物技术有限公司，上海）和 FITC-鬼笔环肽（FITC，

碧云天生物技术有限公司，上海）分别对细胞质和细

胞核进行染色，用荧光显微镜观察染色后的细胞形态。 

1.6  抗菌性能测试 

选用细菌浓度为每毫升 1×105 CFU（CFU 为菌落

形成单位）的标准阴性大肠杆菌（E.coli, ATCC 25922, 

China）进行抗菌性能评价。在浸提液培养时，取 10 μL

菌液于 48 孔板中，每孔加入 500 μL LB 液体培养基

（Luna-Bertani, China）和 500 μL 25%浓度浸提液，

在 37 ℃下孵育 24 h 后，使用酶标仪检测波长在 600 nm

处的吸光度。在直接培养时，将样品放置于 24 孔板

中（样品尺寸为 10 mm×10 mm×3 mm），每孔接种 200 mL

菌液和 1 800 μL LB 液体培养基。在 37 ℃孵育 24 h 后，

使用 4%多聚甲醛固定 30 min，在梯度浓度乙醇中脱水，

用 SEM 观察喷金后样品上细菌细胞的黏附形态。 

1.7  统计分析 

本研究中的所有数据均以至少 3 个独立实验的

平均标准偏差（SD）表示。对所有定量实验结果采

用单因素方差分析，若 P<0.05 时，表明差异具有统

计学显著性（标记为*），若 P<0.01，则表示差异极显

著（标记为**）。 

2  结果与讨论 

2.1  Fe@Fe-Zn 的成分及物相分析 

不同脉冲频率下 Fe-Zn 合金沉积层中的成分见

表 1。合金层中 Zn 含量分别为 7.5%（50 Hz）、4.6%

（100 Hz）和 2.4%（1 000 Hz），即随着脉冲频率的

提高，沉积层中 Zn 含量逐渐降低。在电沉积过程中，

溶液中的 Fe2+和 Zn2+在电场作用下共同吸附在阴极

表面，由于阳离子在阴极表面的还原速率远大于其在

溶液中的扩散速率，在阴极附近会产生浓差极化。由

于 Fe2+的还原电位更高[24]，阴极附近的 Fe2+优先被还

原，浓差极化对其影响也较大。研究表明，通过提高

脉冲频率可以有效抑制电沉积过程中阴极附近的浓

差极化现象[25-26]，同时由于溶液中 Fe2+浓度更高，更

有利于阴极附近 Fe2+的还原，使得沉积层中 Zn 的相

对含量降低。这与 Xu 等[12]的研究结论一致。根据合

金层中 Zn 含量的不同，将制备的合金层分别命名为

Fe-2.4Zn（1 000 Hz）、Fe-4.6Zn（100 Hz）、Fe-7.5Zn

（50 Hz），对照组多孔纯铁命名为 Fe。 
 

表 1  脉冲频率对 Fe-Zn 合金层成分的影响 
Tab.1 Effect of pulse frequency on composition of Fe-Zn 

alloy layers 
wt.% 

Samples Fe Zn O 

f=50 Hz 91.9±0.1 7.5±0.1 0.6±0.1 

f=100 Hz 95.2±0.1 4.6±0.1 0.2±0.1 

f=1 000 Hz 97.1±0.1 2.4±0.1 0.5±0.1 

 
图 1 为不同频率下沉积 Fe-Zn 合金的 XRD 谱图。

由 Fe-Zn 平衡相图[27]可知，室温下 Zn 在 Fe 中的溶解

度小于 2%，但不同 Zn 含量的 Fe-Zn 合金镀层的 XRD

结果均为单一的 α(Fe)相（PDF#06-0696），且具有明

显的（211）晶面的择优取向。以上结果说明，电沉

积得到的 Fe-Zn 合金层形成了过饱和固溶体。由于

Zn 的原子半径大于 Fe 的原子半径，随着合金层中

Zn 含量的增加，晶格畸变程度增加，衍射峰逐渐向

左偏移。 
 

 
 

图 1  不同频率下沉积铁锌合金的 XRD 图谱 
Fig.1 XRD patterns of Fe-Zn alloys deposited at  

different frequencies 
 

2.2  Fe@Fe-Zn 的显微组织结构分析 

图 2 为电沉积前后材料的结构形貌图。在不同的

脉冲频率下，电沉积改性后的材料结构变化不大，均

呈松质骨样的三维多孔结构，且具有相互联通的微孔。

使用 Nano Measurer 1.2 软件测量材料的孔径：多孔 Fe

为（383.0±62.0）μm，Fe-2.4Zn 为（344.0±53.0）μm，

Fe-4.6Zn 为（345.0±62.0）μm，Fe-7.5Zn 为（347.0± 

57.0）μm。Xu 等[12]的研究表明，改变脉冲频率不会

影响沉积效率，因此不同脉冲频率下所制备的材料结

构参数相似。研究表明，矿化骨长入的最佳孔径范围

为 100~500 μm[28]，本研究所制备的 Fe@Fe-Zn 满足 

矿化骨长入孔径的范围。 

不同脉冲频率下所制备的材料形貌图显示，多孔
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铁骨架表面覆盖了一层均匀且致密的 Fe-Zn 合金层，

且随着脉冲频率的降低，合金层表面的晶粒细化。这

是由于脉冲频率的降低，使得合金层中的锌含量增

加，合金层的过饱和固溶程度增加，加剧了基体的晶

格畸变，也提高了位错密度。较高的位错密度提供了

电沉积的形核位点，提高了形核率，也阻碍了晶粒长

大，因此合金晶粒逐渐细化。 

为进一步验证 Fe@Fe-Zn 的核壳复合材料结构，

对多孔材料截面进行 SEM 和 EDS 分析。由合金截面

形貌可知（图 3a~c），不同脉冲频率下所制备的

Fe@Fe-Zn 复合材料骨架均为中空结构，多孔铁壁厚

度为（30.0±2.0）μm，合金层厚度均为（30.0±5.0）μm。

Fe-Zn 合金层中无明显的孔洞裂纹，说明电沉积所制

备的合金层质量较好。图 3d~f 为合金层中 Zn 含量为

7.5%的 Fe@Fe-Zn 截面的元素分布图，合金层中 Fe

和 Zn 元素分布均匀，O 元素含量较少，与上述成分

测试结果相符，均验证了镀层中杂质含量较低。 

2.3  Fe@Fe-Zn 的力学性能分析 

多孔材料压缩的应力-应变曲线如图 4a 所示。多

孔铁和 Fe@Fe-Zn 均表现出典型的多孔材料压缩特

征，即弹性阶段、应力平台阶段和应力快速上升阶段[29]。

图 4b 中的屈服强度结果表明（灰色阴影表示人体松

质骨屈服强度值范围 0.9~8.8 MPa），在相同的骨架直 

 

 
 

图 2  多孔材料的 SEM 图 
Fig.2 SEM images of porous materials 

 

 
 

图 3  多孔材料截面 SEM 图和 EDS 图 
Fig.3 Cross-sectional SEM and EDS images of porous materials 
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径和中空骨架总壁厚的情况下，Fe@Fe-Zn 的屈服强

度随镀层中 Zn 含量的增加而增加，且 Zn 含量为 7.5%

的 Fe@Fe-Zn 力学性能优于多孔铁，其抗压屈服强度

为（9.9±0.4）MPa，较多孔铁提升 6%。这是由于

Fe@Fe-Zn 中的 Zn 是以固溶体的形式存在于 Fe 基体

中，随着合金层中 Zn 含量的增加，晶格畸变严重，

极大地增加了位错运动阻力，使合金层中的固溶强化

效果增加，材料整体的屈服强度也逐渐增加。图 4c

为在铁骨架上以相同电参数下沉积的对照组多孔纯铁

截面图，电沉积纯铁壁厚为（34.0±2.0）μm，较 Fe-Zn

合金层提升了 13.3%。这表明纯 Fe 的沉积效率优于

Fe-Zn 共沉积，使得电沉积纯铁层较厚，故低 Zn 含

量（2.4%和 4.6%）的多孔材料测得的压缩性能较对

照组纯铁偏低。作为骨移植替代材料，Fe@Fe-Zn 的

压缩模量（34.8~45.6 MPa）能够满足人体松质骨压缩

模量（20~640 MPa）的要求[30-31]，在植入过程中可避

免“应力屏蔽”效应的产生。 

2.4  Fe@Fe-Zn 的体外腐蚀行为分析 

腐蚀速率较慢一直是铁基材料需解决的关键问
题[32]。如图 5a 所示，Fe@Fe-Zn 的体外降解速率明显
高于多孔铁。在浸泡 7 d 内，随着合金层中锌含量的 

 

 
 

图 4  多孔材料的力学性能 
Fig.4 Mechanical properties of porous materials: a) stress-strain curves; b) yield strength; c) cross section of electrodeposited iron 

 

 
 

图 5  多孔材料在 Hank's 溶液中浸泡测试分析结果 
Fig.5 Immersion results of porous materials in Hank’s solution: a) degradation rate; b) pH evolution; c) XPS spectra  

of degradation products of Fe-7.5Zn(Fe 2p); d) XPS spectra of degradation products of Fe-7.5Zn(Zn 2p) 
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增加，降解速率逐渐增大；随着浸泡时间的延长（14~ 

28 d），多孔铁和 Fe-7.5Zn 的降解速率逐渐下降，而

Fe-2.4Zn和Fe-4.6Zn的降解速率逐渐升高。在浸泡 28 d

后，Fe@Fe-Zn 复合材料的平均腐蚀速率均高于多孔

Fe（多孔 Fe 为（0.33±0.03）  mm/a，Fe-2.4Zn 为

（0.45±0.04）mm/a，Fe-4.6Zn 为（0.48±0.03）mm/a，

Fe-7.5Zn 为（0.44±0.04）mm/a），Fe@Fe-Zn 复合材

料支架可以提高材料整体的腐蚀速率。此处需要注意

的是，若作为阴极基体的纯铁骨架在复合材料占比上

（即纯铁支架壁厚）进一步减少，复合支架完全降解

的时间将逐渐趋于 Fe-Zn 合金层的降解时间。 

图 5b 是多孔材料在 Hank's 溶液中浸泡 28 d 期间

的 pH 值演变曲线。在浸泡的第 2 周内，所有合金的

浸泡液 pH 值变化不大，随着浸泡时间的延长（3~4

周），pH 值持续下降，最终稳定在 5.5~6.5。正如实

验部分所述，在测试 pH 值时，整个浸泡过程中没有

更换新鲜溶液，因此在腐蚀后期，当溶液中 Fe 离子

浓度超过溶液的溶解度后，Fe2+和 Fe3+均会发生水解

反应[33]，使得溶液的 pH 值显著降低。Fe@Fe-Zn 的

pH 值始终高于多孔铁，这是因为有研究验证了锌元

素的腐蚀会使溶液的 pH 值不断升高[17]，Fe 和 Zn 的

综合作用，使得溶液的 pH 降低程度变缓，且随着合

金层中 Zn 含量的升高，溶液 pH 的变化逐渐减小。

以上研究验证了 Fe基合金层中含有少量 Zn 元素会对

环境的 pH 变化起到一定的缓冲作用，可以维持植入

物周围的中性环境，有利于骨组织的健康和生长[32]。 

图 5c~d 分别为 Fe-7.5Zn 合金层腐蚀产物中 Fe

和 Zn 元素的 XPS 分析光谱图。Fe 2p 和 Zn 2p 均分

裂成 2 个自旋轨道分量。Fe 2p 峰的分峰拟合结果表明，

腐蚀产物由 Fe、FeOOH、Fe2O3 和 FePO4 组成[17,34-35]。

同样地，Zn 2p 峰的分峰拟合结果表明腐蚀产物由

ZnO、Zn(OH)2、Zn3(OH)8Cl2·4H2O、Zn5(CO3)2(OH)6

和 Zn3(PO4)2·4H2O 组成[13,36-37]。Kasai 等[38]的研究表

明，在锌基材料的降解过程中，Zn(OH)2 的积累会在

材料表面形成致密的保护层，阻碍腐蚀的进行。在浸

泡第 1 周内，随着合金层中锌含量的增加，合金层化

学活性提高，Fe@Fe-Zn 的降解速率增加（图 5a）。

随着浸泡时间的增加，高锌合金中 Zn(OH)2 腐蚀产物

逐渐积累会阻止合金的进一步腐蚀。因此，Fe-7.5Zn

的平均降解速率（（0.44±0.04）mm/a）小于 Fe-4.6Zn

（（0.48±0.03）mm/a），这也是该材料在腐蚀后期 pH

值变化较小的原因之一。 

2.5  Fe@Fe-Zn 的体外生物相容性分析 

图 6 为 MC3T3-El 细胞在 25%浓度浸提液中培养

12、18 和 24 h 后的细胞黏附状态。在所有材料的浸

提液中均能够看到细胞正常黏附，细胞质和细胞核清

晰可见。在培养 12~18 h 后，与空白对照组相比，在

多孔 Fe 和 Fe@Fe-Zn 复合材料的浸提液中细胞铺展

形态较好，有明显的触角延伸，细胞质面积较大。在

培养 24 h 后，与多孔 Fe 对照组相比，在 Fe@Fe-Zn

复合材料的浸提液中能看到更好的细胞形态、纺锤体

附着和一些明显的细胞间连接，说明 Fe 基材料中含

有少量的 Zn 离子有利于细胞的黏附和铺展[39]。 

用 CCK-8 法评估了不同稀释倍数浸提液中的细

胞活性，结果如图 7 所示。在 100%和 50%浓度浸提

液中，细胞活性在 72 h 内持续下降。当浸提液浓度

稀释至 25%时，在培养 72 h 后，Fe@Fe-Zn 合金浸提

液中细胞活性均高于多孔纯 Fe，且随着合金层中 Zn

含量逐渐增加，对细胞活性的促进作用更明显，说明

Fe 基材料中含有少量的 Zn 离子对细胞活性有一定的

促进作用。此处需要注意的是，铁基材料在体内的降

解速率远低于体外，故关于材料表面的细胞相容性以

及体内的细胞相容性还有待进一步实验验证[32]。 
 

 
 

图 6  多孔材料对 MC3T3-E1 细胞黏附的影响 
Fig.6 Effect of porous materials on adhesion of MC3T3-E1 cells 
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Note: ns P≥0.05, *P<0.05, **P<0.01, ***P<0.001, n=3. 

图 7  CCK-8 法细胞活性评价 
Fig.7 Evaluation of cell viability by CCK-8 method: a) 100% concentration  

extract; b) 50% concentration extract; c) 25% concentration extract 
 

Fe@Fe-Zn 的体外细胞相容性结果显示，Fe 基材
料中含有少量的 Zn 离子有利于促进细胞的黏附和铺
展，也提高了细胞活性，这可以促进植入物材料表面
快速内皮化，减少炎症反应的发生[32]。 

2.6  Fe@Fe-Zn 的抗菌性能分析 

图 8 为 25%浓度浸提液中的抗菌率（大肠杆菌）。
相较于多孔铁，由于 Zn 元素本身具有抗菌作用[17]，
Fe@Fe-Zn 表现出更好的抗菌性能，抗菌率均在 50%
以上，且随着锌含量的升高，材料的抗菌率升高，当合
金层中 Zn 含量为 7.5%时，抑菌率为（67.0±1.1）%。
这与 He 等[17]的研究结论相似。 

为深入探究含 Zn 合金层的抑菌机制，用扫描电
镜观察多孔材料骨架上大肠杆菌的黏附形态，结果如
图 9a~d 所示。在相同的培养基下，多孔铁的骨架上 

 
 

Note: ns P≥0.05, *** P<0.001, n=3 

图 8  25%浓度浸提液对大肠杆菌的抗菌率 
Fig.8 Antibacterial rate of 25% concentration  

extract on E.coli 
 

 
 

图 9  大肠杆菌在不同材料表面的黏附形态 
Fig.9 Adhesion morphologies of E.coli on different material surfaces 
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黏附着大量的大肠杆菌，细菌呈现出典型的棒状形

态，在高倍镜下可以观察到发育良好的细菌细胞结

构。而 Fe@Fe-Zn 复合材料骨架表面的大肠杆菌数量

要少得多，细菌发生枯萎甚至裂解。这是由于 Zn 元

素的存在，抑制并破坏了细菌细胞壁的成长和繁殖，

促进胞内蛋白质的变性和内溶物的流出[40]，使得材料

具有一定的抗菌效果。 

3  结论 

1）通过电沉积在多孔铁表面制备出均匀且致密

的 Fe-Zn 合金层，合金层中杂质含量较少（1%）。

其中，Zn 含量随脉冲频率的增加（50 Hz→1 000 Hz）

而降低（7.5%→2.4%）。通过 XRD 衍射结果发现，

合金层中的 Zn 以固溶体的形式存在于  铁基体中，

且固溶体基体具有（211）晶面生长的择优取向。 

2）在力学性能测试中，与多孔铁相比，Zn 元素

的加入没有损害铁基材料原本的力学性能，且当合金

层中 Zn 含量为 7.5%时，Fe@Fe-Zn 的抗压屈服强度

较多孔铁提升 6%。 

3）在体外浸泡测试中，Fe@Fe-Zn 的降解速率相

较于多孔铁更快，合金层中 Zn 元素的存在还抑制了

Fe 基材料水解导致的周围环境 pH 的降低，且

Fe@Fe-Zn 的降解速率随合金层中 Zn 含量的增加呈

现出先升高后降低的趋势。 

4）细胞相容性和抗菌性能评价结果显示，Fe 基

材料中含有少量 Zn 元素有助于细胞的黏附和铺展，

对细胞活性有促进作用，同时还显著提高了材料的抗

菌性能。 

综上，以多孔 Fe 为基体，电沉积制备的 Fe@Fe-Zn

复合材料支架，具有与人体松质骨相似的结构特征

（孔径大小为 344.0~347.0 μm）和力学性能（压缩模

量为 34.8~45.6 MPa），以及合适的降解性能（28 d 内

平均降解速度为 0.45~0.48 mm/a），同时具有良好的

生物相容性以及抗菌性能（合金层中 Zn 含量为 7.5%

时，抑菌率为 67.0%），有望成为潜在的可降解骨组

织工程支架用材料。 
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