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摘要  探讨可降解医用生物材料 Mg-Nd-Zn-Zr 镁合金(NZK)体外降解行为及生物相容性. 通过

静态浸泡实验、电化学腐蚀实验、扫描电子显微镜及能谱分析评价 NZK 合金体外降解性能; 通

过溶血实验和细胞毒性实验评价其体外生物相容性. 纯镁为对照组. 在模拟体液中, 静态浸泡

实验和电化学腐蚀实验结果表明, 添加钕、锌、锆合金元素可以提高镁合金耐腐蚀性. 溶血实

验显示钙磷涂层 NZK 合金的溶血率为 4.8%, 低于 5%; 细胞毒性实验提示 NZK 合金浸提液对

MC3T3-E1 细胞无明显细胞毒性. 溶血和细胞毒性试验表明 NZK 合金具有优良的血液相容性和

细胞相容性. 以上结果表明可降解医用生物材料 NZK 合金在模拟体液中可逐渐降解, 并且具有

优良的生物相容性.  
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金属材料是骨科广泛应用的植入材料 , 具有较

高的机械强度、 断裂韧性和弹性, 适合承重部位应用. 

然而, 金属材料, 包括钛合金、不锈钢和钴基合金在

临床应用过程中存在一些不可避免的问题 , 如应力

遮挡效应及释放毒性离子或粒子 , 应力遮挡可导致

骨强度下降或发生骨折病 , 毒性离子或粒子可导致

慢性炎症和骨溶解 [1~4]. 此外, 金属植入材料是永久

性的, 其中大部分需要通过第二次手术取出, 这不仅

增加了医疗成本, 而且给患者带来不必要的痛苦. 可

降解生物材料可以解决上述问题 , 从而使其成为理

想的骨科植入材料.  

镁合金很容易在生理环境中降解 , 有望成为可

降解医用生物材料, 因此近年来备受关注 [5~8]. 镁合

金由于其可降解性、良好的生物相容性、适当的机械

性能如比强度高及弹性模量低接近人体骨骼 , 成为

具有潜在优势的可降解医用生物材料[9~11]. 以往研究

表明, 镁合金接骨板及螺钉在体内降解太快, 无法满

足骨折治疗需要, 由于当时冶金水平限制, 无法克服

镁合金降解速率过快的矛盾 , 镁合金作为医用生物

材料的研究及应用便停止了[12,13]. 近年来, 随着冶金

技术的发展 , 镁合金作为可降解医用生物材料的研

究再次引起学者的广泛关注. 到目前为止, 多种镁合

金材料, 如块状材料[8~11]、支架[14,15]和复合材料[16~18]

作为植入材料已进行了大量研究, 但是, 限制镁合金

在临床应用的最大障碍是镁合金在人体环境中降解

太快[1,2]. 为了获得耐腐蚀性更好的镁合金, 本课题组

通过合金热力学计算, 设计开发出了新型高强韧医用

镁合金 Mg-Nd-Zn-Zr(NZK)[19], 目前为止, 尚无系统

进行 NZK 合金体内外降解和生物相容性研究的报道.  

本研究旨在探讨 NZK 合金体外降解行为、生物

相容性及医用安全性, 为 NZK 合金从基础研究到临

床应用提供理论及实验依据.  

1  材料与方法 

1.1  材料   

NZK 合金和纯镁由上海交通大学轻合金精密成

型国家工程研究中心提供, 合金的成分见表 1[19], 该 
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表 1  NZK 合金及纯镁的化学成分 

材料 
化学成分 (wt.%) 

Mg Nd Zn Zr Si Ni Cu Fe Al 

NZK 合金 balance 2.5 0.2 0.5 0.0016 0.0025 0.0195 0.1038  
纯镁 99.99    0.0016 0.0001 0.0004 0.0014 0.0005 

 

合金杂质含量低, 具有良好的纯度.  

将 NZK 合金及纯镁切割加工成直径 12 mm, 高

度 3 mm 的圆柱体状试样, 表面抛光, 用无水乙醇超

声清洗 10 min, 实验前用环氧乙烷消毒. 模拟体液为

测试体外降解行为的介质: 氯化钠 6.800 g/L, 氯化

钙 0.200 g/L, 氯化钾 0.400 g/L, 硫酸镁 0.100 g/L, 碳

酸氢钠 2.200 g/L, 磷酸氢二钠 0.126 g/L 和磷酸二氢

钠 0.026 g/L[20]. 模拟体液的 pH 用 NaOH 和 HCl 调至

7.4±0.2. 新西兰兔(体重 2.5±0.3 Kg)由上海杰思捷实

验动物有限公司提供 [许可证号为 SCXK(沪 )2010- 

0026]. MC3T3-E1 细胞由中国科学院典型培养物保藏

委员会提供.  

1.2  NZK 合金显微结构   

扫描电子显微镜(日立 S-4800, 日本)观察 NZK

合金和纯镁的表面形貌.  

1.3  静态浸泡实验   

静态浸泡实验在水浴中进行, 温度 37±0.5℃, 静

态浸泡第 3, 7和 30 d后从模拟体液中取出试样, 去离

子水冲洗后用乙醇清洗, 室温下干燥. 扫描电子显微

镜观察试样表面形貌, 用 200 g/L 铬酸清洗去除试样

表面沉积的腐蚀产物, 根据下列方法计算降解率, 单

位为 mm/a[21]:  

 腐蚀速率=(K×W)/(A×T×D), (1) 

其中, K=8.76×104, W 为失重(g), A 为试样与溶液接触

的表面积(cm2), T 为浸泡时间(h), D 为密度(g/cm3).  

1.4  电化学实验   

电化学实验采用电化学工作站 PARSTAT2273

系统, 三电极体系, 参比电极为饱和干汞电极, 对电

极为铂电极, 工作电极为试样(NZK 合金和纯镁), 扫

描频率为 1 mV/s, 室温(25±1℃)测试. 每组测定 3 个

试样, 结果取 3 次测量的平均值.  

1.5  溶血试验   

按照 ISO 标准制备浸提液[22], 实验共分 3 组, 实

验组、阴性对照组和阳性对照组, 分别为 10 mL 浸提

液、10 mL 生理盐水及 10 mL 蒸馏水. 所有试管置入

37℃恒温水浴箱 30 min, 将 10 mL 生理盐水加入 8 mL

新西兰兔抗凝血(含 0.5 mL 20 g/L 草酸钾)进行稀释, 

分别取 0.2 mL 稀释抗凝兔血加入各个试管 , 置入

37℃水浴中 60 min, 离心 5 min (1500 r/min), 取上层

清液移入比色皿内 , 在分光光度计(722S, 上海精密

科学仪器公司)545 nm 波长处测定吸光度(OD 值), 每

组 6 个平行样本, 计算平均值. 根据下列公式计算溶

血率(HR):  

    T N P NHR OD OD OD OD 100%,       (2) 

其中, ODT 代表实验组 OD 值, ODN 和 ODP 分别表示

阴性对照组和阳性对照组 OD 值, 溶血率小于 5%表

示材料无明显溶血.  

1.6  细胞毒性试验   

MC3T3-E1 细胞用来评估 NZK 的细胞毒性.  

(ⅰ) 浸提液的制备.  用 a-MEM(Gibco 公司, 美

国)细胞培养液作浸提介质, 按试样表面积(cm2)与浸

提介质体积(mL)之比为 1.25 cm2/mL加入 a-MEM, 置

于 37℃, 95%相对湿度和 5% CO2培养箱内 24 h, 得到

浸提液原液[23,24]. 然后加入 a-MEM 培养基, 分别稀

释成 10%和 50%浓度浸提液, 以单纯 a-MEM 作为阴

性对照, 以含有 0.64%苯酚的 a-MEM 培养基为阳性

对照组.  

(ⅱ) 细胞培养.  MC3T3-E1细胞培养于含 10%胎

牛血清(Hyclone 公司, 美国), 100 U/mL 青霉素和 100 

g/mL 链霉素的 a-MEM 培养基中, 在 37℃, 95%相对

湿度和 5% CO2 培养箱中培养, 每 3 d 换液 1 次. 当细

胞生长成单层汇合至 80%时进行传代.  

(ⅲ) 细胞形态.  将 MC3T3-E1 细胞以 5×104 个

/mL 接种于 96 孔平底培养板, 每组 6 孔, 培养 24 h

后弃去培养液, 分别加入 100 L 10%, 50%和 100%

浓度浓度浸提液、单纯 a-MEM 培养液和含 0.64%苯

酚的 a-MEM 培养液, 置于 37℃, 5% CO2 培养箱内培

养, 分别于 1, 4 和 7 d 在倒置相差显微镜下(Olympus 



 
 
 

 

  3111 

论 文 

IX71, 日本)观察细胞形态.  

(ⅳ) MTT 试验.  根据 ISO 标准[23]用 MTT 试验

评估细胞毒性. 将 MTT(Sigma 公司, 美国)用 PBS 配

成 5 mg/mL 浓度, 实验时每孔内加入 20 L MTT, 继

续培养 4 h, 然后吸弃 MTT 溶液, 加入 150 L DMSO 

(Sigma 公司, 美国)震荡 15 min, 用酶标仪(Wellscan 

MK3, Labsystem, 芬兰)在 490 nm 波长测量吸光度

(OD 值). 按下列公式计算细胞相对生长率(RGR):  

 RGR(%)=(ODT/ODN)×100%, (3) 
ODT 表示试验组的 OD 值, ODN 表示阴性组的 OD 值.  

1.7  统计分析 

采用 SPSS 13.0 统计软件(SPSS 公司, 美国)进行

统计分析, 组间比较采用单因素方差分析(ANOVA), 

两组间均数比较采用 t 检验, P<0.05 认为有统计学 

意义.  

2  结果 

2.1  NZK 合金显微结构 

图 1(a)显示了 NZK合金的典型金相结构. 图 1(a)

中, NZK 合金微观结构更加均匀, 晶界几乎无法辨 

别, 表明合金化显著改变了 NZK 合金的微观结构,  

从而导致不同的降解行为. 图 1(b)为扫描电子显微镜

下 NZK 合金的表面形貌, 显示组成 NZK 合金的所有

微粒均匀分布, 表面无腐蚀.  

2.2  静态浸泡实验 

NZK 合金和纯镁静态浸泡于模拟体液中第 3, 7

和 30 d 后的降解速率如图 2 所示, 结果表明 NZK 合

金在各时间点的降解速率均比纯镁慢. NZK 合金静

态浸泡于模拟体液中第 30 d 后表面覆盖一层降解产

物, 形成防腐层(图 1(c)).  

能谱分析表明, 沉积于 NZK 合金表面的腐蚀产

物成分主要由氧、碳、钠、镁、钙、磷和氯组成(图

3). 铬酸清洗去除腐蚀产物后 , 可清楚地看到 NZK

合金表面的腐蚀坑(图 1(d)). 然而, NZK 合金表面腐

蚀坑比纯镁表面腐蚀坑的体积更小、更均匀 , 说明

NZK 合金和纯镁存在不同的腐蚀形式.  

值得注意的是静态浸泡 30 d 后 NZK 合金的降解

率低于静态浸泡 3 d 后 NZK 合金的降解率(表 2), 这

可能是覆盖于 NZK 合金表面的降解产物形成防腐层

阻止 NZK 合金降解的结果.  

2.3  电化学实验 

图 4 为典型的 NZK 合金和纯镁的电化学极化曲 

 

图 1  NZK 合金显微结构及降解行为 
(a) NZK 合金的金相结构; (b) 扫描电子显微镜下 NZK 合金的表面形貌; (c) 模拟体液中静态浸泡 30 d 后, NZK 合金表面覆盖一层灰白色的降

解产物; (d) 铬酸清洗去除降解产物后, NZK 合金表面的均匀腐蚀坑 
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图 2  NZK 合金和纯镁静态浸泡于模拟体液中第 3, 7 和 30 d

后的降解速率 

 

图 3  能谱分析图 1(c)中沉积于NZK 合金表面降解产物的成分 

表 2  NZK 合金体外降解率(mm/a) 

 3 d 7 d 30 d 

NZK 合金 1.54±0.53 1.32±0.23 0.34±0.05 

纯镁 2.50±0.54 1.33±0.23 0.40±0.06 

 

图 4  NZK 合金和纯镁在模拟体液中的极化曲线 

线. 由图可见, NZK 合金的腐蚀电位比纯镁高, 腐蚀

电流比纯镁低, 说明 NZK 合金比纯镁更耐腐蚀. 电

化学测试结果表明, NZK 合金相比纯镁具有更好的

耐腐蚀性, 这与静态浸泡实验结果一致.  

2.4  溶血实验 

钙磷涂层 NZK 合金溶血率为 4.8%, 低于 5%, 表

明钙磷涂层 NZK 合金不会导致严重溶血(表 3). 根据

ISO 标准[22], 钙磷涂层 NZK 合金体外降解过程中对

红细胞无明显的破坏作用, 具有优良的血液相容性.  

2.5  NZK 合金的细胞毒性 

(ⅰ) 细胞培养和细胞形态.  将 MC3T3-E1 细胞

培养在不同浓度的浸提液中, 分别培养 1, 4 和 7 d 后, 

在进行 MTT 实验之前在倒置相差显微镜下观察细胞

形态. 不同浓度浸提液中 MC3T3-E1 细胞的形态如图

5 所示. 第 1 d, 细胞密度低, 几乎全部贴附于培养板

的底部, 细胞呈扁平梭形, 轮廓清晰, 核质比例正常; 

第 4 d, 细胞增殖迅速, 形态正常; 第 7 d, 细胞数量

显著增加, 成团增长, 可见老化细胞, 胞质呈空泡或

含颗粒. 然而, 在同一时间点不同组的细胞形态与阴

性对照组无明显差异.  

(ⅱ) 细胞毒性.  MTT 实验用来测定吸光度(OD

值)、相对增殖率(RGR)和细胞毒性, 结果见表 4.  

细胞在不同浓度浸提液中培养 1, 4 和 7 d 后, 在

同一时间点, 细胞活性(OD 值)与阴性对照组相比无

显著性差异(P>0.05). 细胞在不同浓度浸提液中的相

对增殖率均大于 75％, 说明细胞毒性为 0~1 级(图 6). 

细胞在同一浓度浸提液中培养, 第 4 天细胞活性(OD

值)与第 1 d 细胞活性(OD 值)相比较有显著差异(P< 

0.05); 第 7 d 细胞活性(OD 值)与第 4 d 细胞活性(OD

值)相比较有显著差异(P<0.05). MTT 实验结果表明

NZK 合金对 MC3T3-E1 细胞没有明显毒性作用, 具有

良好的细胞相容性.  

表 3  钙磷涂层 NZK 合金溶血实验结果(n=6) 

组别 OD 值(mean±SD) 溶血率(%) 

实验组 0.054±0.0020 4.8 

阴性对照组 0.018±0.0024 0 

阳性对照组 0.767±0.0317 100 
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图 5  倒置相差显微镜下培养于不同浓度 NZK 合金浸提液中的细胞形态(×100)  

表 4  不同组别吸光度(OD)及细胞相对增殖率(RGR)结果(n=6) 

组别 
1 d  4 d  7 d 

OD (mean±SD) RGR(%)  OD (mean±SD) RGR(%)  OD (mean±SD) RGR(%) 

阴性对照组  0.180±0.027 100 0.323±0.072 100 0.374±0.062 100 

10% NZK 合金 0.156±0.035 86.7 0.355±0.072a) 109.9 0.388±0.072b) 103.7 

50% NZK 合金 0.154±0.014 85.6 0.333±0.011a) 103.1 0.347±0.048b) 92.8 

100% NZK 合金 0.128±0.036 76.1 0.319±0.013a) 98.8 0.327±0.029b) 87.4 

a) P < 0.05 vs. 1 d; b) P < 0.05 vs. 4 d   

3  讨论 

3.1  NZK 合金的降解行为 

镁合金在溶液环境中很容易降解 , 尤其在富含

氯离子的环境中 , 镁合金暴露于模拟体液中时将发

生下列反应[25]:  

 2 22
Mg 2H O Mg OH H    

精确的反应过程如下:  

 2Mg Mg 2e    (阳极反应) 

 2 22H O 2e H 2OH     (阴极反应) 
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图 6  不同浓度浸提液中培养 1, 4 和 7 d 后细胞活性比较 

通常镁合金在腐蚀介质中产生氧化膜 , 其成分主要

为 MgO 和/或 Mg(OH)2, 然而多孔或疏松的 MgO 和/

或 Mg(OH)2 并不能有效地保护镁合金, 其中, Cl可

将 Mg(OH)2 转化成 MgCl2, 然后 MgCl2 溶解形成

Mg2+和 2 个 Cl[7].  

  22
Mg OH 2Cl MgCl   

2
2MgCl Mg 2Cl    

合金化是改变合金微观结构和提高镁合金腐蚀

行为有效方法 , 因此 , 课题组经过合金热力学计算 , 

通过添加钕、锌、锆合金元素, 设计开发出了新型镁

合金NZK. 实验结果表明, NZK合金比纯镁具有更高

的耐腐蚀性(图 2). Witte 等人[26]添加稀土元素, 并进

行体内降解实验 , 结果表明添加稀土元素可降低镁

合金的腐蚀速率. 锌是一种常见的合金元素, 它可克

服杂质如铁和镍的腐蚀作用 , 从而提高镁合金的耐

腐蚀性能[27]. Xu 等人[28]研究也表明锌的加入可提高

镁合金的耐腐蚀性. 锆通常用来细化镁合金的晶粒, 

从而提高合金的强度 , 减少杂质对镁合金的腐蚀作

用[29,30]. 本课题组设计开发的 NZK 合金具有优越的

耐腐蚀性能, 可能是由于钕、锌和锆合金元素不仅可

使晶粒细化, 改变合金微观结构, 而且可减少杂质对

镁合金的腐蚀作用; 同时, NZK 合金降解过程中的腐

蚀产物沉积于表面形成的保护层(图 1(c)), 也是降低

镁合金腐蚀速率的一个重要因素.  

3.2  NZK 合金的生物相容性 

植入材料必须具有良好的生物相容性 , 因为材

料植入人体后直接与人体组织和细胞接触, NZK 合

金作为一种新型可降解医用生物材料必须对其生物

相容性和生物安全性进行评估.  

通过溶血实验和细胞毒性实验测试了 NZK 合金

的体外生物相容性 . 溶血是血红蛋白从溶解的红细

胞释放的现象 . 溶血除了红细胞膜和血红蛋白异常

等内源性因素外, 也有一些外在因素, 如红细胞与材

料表面接触后导致细胞毒性或机械性损坏 . 溶血实

验显示钙磷涂层 NZK 合金溶血率为 4.8%(低于 5%), 

表明钙磷涂层 NZK 合金不会造成严重的红细胞损害

而导致溶血 . 以往研究 [16]表明 , 未经处理的纯镁及

其他镁合金(如镁锌锰合金)有明显的溶血现象, 可能

是由于镁及其合金的降解速度过快 , 溶液中高浓度

的镁离子导致红细胞溶解. 而钙磷涂层 NZK 合金无

明显溶血, 可能是因为添加钕、锌、锆合金元素可以

提高镁合金的耐腐蚀性, 从而减缓镁离子的释放.  

MTT 实验结果显示细胞在不同浓度浸提液中培

养 1, 4 和 7 d 后, 在同一时间点, 细胞活性(OD 值)与

阴性对照组相比无显著性差异(P>0.05). 细胞在不同

浓度浸提液中的相对增殖率均大于 75%, 细胞毒性

为 0~1 级. 细胞在同一浓度浸提液中培养, 第 4 d 的

细胞活性(OD 值)与第 1 d 的细胞活性(OD 值)相比较

有显著差异(P<0.05); 第 7 d 的细胞活性(OD 值)与第

4 d 的细胞活性(OD 值)相比较有显著差异(P<0.05). 

MTT 实验结果表明, NZK 合金对 MC3T3-E1 细胞没有

明显毒性作用, 具有优良的细胞相容性. 培养于浸提

液中的 MC3T3-E1 细胞能很好地贴附于培养板底部, 

随着培养时间增加 , 细胞数量增加 , 与对照组相比 , 

培养于浸提液中的 MC3T3-E1 细胞数量和形态在培养

1, 4 和 7 d 后没有显著差异, 表明 NZK 合金无明显的

细胞毒作用, 不影响其正常功能.  

综上所述, NZK 合金在模拟体液中可以逐渐降

解, 具有优良的体外生物相容性, 有望成为新的骨科

植入材料. 然而, 本研究也存在一定的局限性, 首先, 

静态浸泡实验不可能完全模拟实际人体的生理条件, 

因为人体体液循环是动态的; 其次, 离子浓度在人体

不同部位的分布不同[31]. 尽管 NZK 合金在体外具有

优良的生物相容性 , 但仍需进行体内研究以验证和

补充体外实验结果.  

4  结论 

本实验对 NZK 合金体外降解行为、血液相容性

和细胞相容性进行了研究 , 从实验结果可以得出以
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下结论: (1) 添加合金元素钕、锌、锆可以提高镁合

金的耐腐蚀性; (2) 在模拟体液中静态浸泡后, 沉积

于 NZK 合金表面的腐蚀产物可形成保护层; (3) 钙磷

涂层 NZK 合金的溶血率为 4.8%, 表明钙磷涂层 NZK

合金不会导致红细胞明显溶血 , 具有优良的血液相

容性 ; (4) 细胞毒性试验表明 NZK 合金浸提液对

MC3T3-E1 细胞无明显细胞毒性, 具有优良的细胞相

容性.  

总之, 添加钕、锌、锆合金元素可以改善镁合金

的耐腐蚀性 , 体外溶血实验和细胞毒性实验均表明

NZK 合金具有良好的生物相容性, 有望成为新的骨

科植入材料.  
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