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摘  要：采用光学显微镜、扫描电子显微镜、析氢实验和电化学实验等研究高纯 Mg、AZ91D 和新开发的

Mg-Nd-Zn-Zr(JDBM)合金在模拟体液中的腐蚀行为。结果表明：JDBM 和高纯 Mg 的平均腐蚀速率远低于 AZ91D

的，且前二者的腐蚀表面较平整，为一种均匀腐蚀方式；而 AZ91D 的表面有许多贯连的腐蚀深坑，是一种典型

的点蚀方式。动电位极化曲线、电化学阻抗谱和析氢实验也表明，JDBM 和高纯 Mg 的耐蚀性比 AZ91D 的好，JDBM

合金在模拟体液中的腐蚀性能接近于高纯镁的。力学性能测试表明，JDBM 镁合金具有优良的综合力学性能，满

足生物材料对力学性能的要求。 
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Abstract: The corrosion behaviors of pure Mg, AZ91D and Mg-Nd-Zn-Zr (JDBM) alloys in simulated body fluid (SBF) 
were studied by the optical microscopy, scanning electron microscopy (SEM), hydrogen evolution test and 
electrochemical technique. The results show that the average corrosion rate of JDBM or pure Mg is much lower than that 
of AZ91D, and the surfaces of JDBM and pure Mg samples after immersion test are smooth, while the surface of AZ91D 
sample show many conjoint deep pits. The potentiodynamic polarization, electrochemical impedance spectroscopy (EIS) 
and hydrogen evolution tests also show that JDBM and pure Mg exhibit better corrosion resistance than AZ91D, while 
the corrosion behavior of JDBM is similar to that of pure Mg. The JDBM alloy has excellent mechanical properties to 
meet the requirements of implant biomaterials. And the JDBM alloy is a kind of promising magnesium alloy which is 
suitable to be applied as degradable biomaterials. 
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金属材料与高分子、陶瓷材料等相比，具有较高

的机械强度、韧性、刚性，并且具有导电性，因此在

医用植入材料领域，金属材料在人工关节、骨骼接合

材料和人工牙齿等需要附加质量的结构材料中得到应

用，同时在心脏起搏器以及人工内耳的电极等功能材

料中得到应用[1−4]。 
目前，应用的这些金属材料的局限性是，它们可

能会在腐蚀或者磨损的过程中释放有毒性的金属离子 
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或者粒子，从而引发炎症反应，降低材料的生物相容

性以及造成组织损伤。此外，目前的金属生物材料的

弹性模量与自然骨不能良好的匹配，这样会产生应力

屏蔽效应，使新骨生长所需的刺激减少，导致愈合迟

缓，甚至植入失败[1−4]。 
Mg是一种非常轻的金属，它的密度是1.74 g/cm3，

在所有的结构材料中密度最小，与人体骨的密度接近。

表 1 所列为几种植入材料在物理机械性能方面同人骨

的对比[5]。从表 1 中可以看出，镁的断裂韧性比陶瓷

生物材料羟基磷灰石要高，而其弹性模量和抗压屈服

强度则比其它金属植入材料更接近人体骨，作为骨接

板植入人体后，能有效降低“应力遮挡效应”[5−6]。由此

可见，镁及镁合金作为生物植入材料具有非常广阔的

应用前景。事实上，镁的降解行为使得它作为生物可

降解植入材料具有很大的吸引力。早期的临床应用证

实镁金属具有良好的生物相容性及应用于生物医用材

料的可行性。据报道，镁能在体液中形成可溶的、无

毒的氧化物，然后随尿液排出体外[7]。然而，镁合金

的耐蚀性能较差，在 Cl−存在的腐蚀环境中或者当介

质的 pH 值小于 11.5 时，其腐蚀尤为严重。作为生物

植入材料，镁合金必须在服役期间严格满足必要的力

学与形态学要求，因此，其腐蚀速率不宜过快。人体

内环境的正常 pH 值在 7.4 左右，而且体液中存在大量

的 Cl−，加之人体内是一个复杂的腐蚀环境，这些都

会造成镁合金在人体内的腐蚀速率的变化[8]。因此，

研究镁及其合金在模拟体液中的腐蚀行为非常有必

要。 
近年来，镁合金作为生物材料的研究取得了较快

的进展。在新合金开发方面，ZHANG 等[9]就 Mg-Zn
合金作为可降解生物材料进行系统的研究。研究结果

表明，Mg-6Zn 合金的挤压态屈服强度和伸长率分别

为 169.5MPa 和 18.8%。在 SBF 浸泡试验过程中，

Mg-6Zn 合金表面生成了一层由 HA 和 Mg/Ca 磷酸盐

组成的保护层。动物植入实验结果显示，Mg-6Zn 合

金的植入部位有氢气包产生，6 周后消失。植入部位

有新的骨组织和造骨细胞生成。KIM 等[10]通过析氢实

验研究 Ca 元素的加入对镁生物材料腐蚀行为的影响。

结果表明，随着 Ca 含量的增加，Mg-Ca 合金的析氢

速度也随之增加。原因是 Mg 基体上析出越来越多的

Mg2Ca 相，而 Mg2Ca 相会与 Mg 基体形成微电池，加

速 Mg 基体的溶解。在表面改性方面，乔丽英等[11]采

用硬脂酸对 Mg 和 Mg-Ca 合金进行热−自组装单分子

膜表面改性。实验结果表明，热−自组装膜改善镁基

生物材料的耐腐蚀能力和生物活性。颜廷亭等[12]采用

正交实验研究以 CeCl3 为主盐的镁合金稀土转化膜处

理工艺。结果表明，经该工艺处理后的 AZ31B 镁合金

在生理盐水及 Hank’s 溶液中，均具有良好的耐蚀性

能；表面稀土转化膜具有良好的抗凝血性能。GU 等[13]

采用碱液表面改性和热处理结合的方法处理 Mg-Ca
合金，控制其在模拟体液中的降解速率。研究结果显

示，在经过处理的试样表面形成了不同厚度的 MgO2

层，试样的耐蚀性得到有效的提高。但他们并没有报

道该合金的力学性能。 
在可降解医用植入镁合金研究领域，如果材料具

有良好的耐蚀性能，同时力学性能特别是塑性变形能

力也很好，那么这种材料将会具有很好的应用前景。

而对于这几点要求，现在已经存在的工业用镁合金材

料很难同时满足。本课题组新近开发出一种耐蚀性能

很好且力学性能表现优异的新型Mg-Nd-Zn-Zr生物医

用镁合金，有望作为一种生物植入材料用于制备可降

解骨科内植物(接骨板和骨钉)及可降解心血管支架

等。本文作者将 Mg-Nd-Zn-Zr 镁合金、高纯镁和 AZ91D
进行对比，研究 3 种合金在模拟体液中的腐蚀行为，

为开发新型可降解医用植入镁合金材料提供参考。 
 
表 1  几种植入材料在物理力学性能方面同人骨的对比[5] 

Table 1  Comparison of physical and mechanical properties of various implant materials with natural bone[5] 

Material Density /(g·cm−3) Elastic modulus/GPa
Compressive yield 

strength/MPa 

Fracture toughness/ 

(MPa·m−1/2) 

Natural bone 1.8−2.1 3−20 130−180 3−6 

Magnesium 1.74−2.0 41−45 65−100 15−40 

Ti alloy 4.4−4.5 110−117 758−1 117 55−115 

Co-Cr alloy 8.3−9.2 230 450−1 000 N/A1) 

Stainless steel 7.9−8.1 189−205 170−310 600 

Synthetic hydroxyapatite 3.1 73−117 50−200 0.7 

1) N/A: Not available. 
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1  实验 
 
1.1  材料 

实验采用高纯镁(99.99%)、AZ91D、镁钕锌锆

(Mg-3.0Nd-0.2Zn-0.4Zr，JDBM)3 种合金。高纯镁为铸

态，取自铸锭；AZ91D与 JDBM均为高温固溶处理(T4)
态。AZ91D 固溶处理工艺为 415 ℃保温 16 h 后水淬

冷却，JDBM 固溶处理工艺为 540 ℃保温 10 h 后水淬

冷却。 
模拟体液(SBF)采用 Hank’s 模拟体液，在恒温水

箱中保持溶液温度在(37±0.5) ℃，采用盐酸和 NaOH
调节模拟体液的初试 pH 值为 7.5。溶液成分为：NaCl 
(8.00 g)+KCl (0.40 g)+CaCl2 (0.14 g)+NaHCO3 (0.35 
g)+MgCl2·6H2O (0.1 g)+MgSO4·7H2O (0.06 g)+KH2PO4 

(0.06 g)+Na2HPO4·12H2O (0.06 g)+H2O (1 L)。清洗腐

蚀产物的铬酸溶液成分为 200 g/L CrO3+10 g/L 
AgNO3+蒸馏水。 
 

1.2  方法 
拉伸性能测试试样是按照 ASTM-E8-04 的标准加

工的，测试以 1 mm/min 的拉伸速度在 SHIMADZU 
AG−100KNA 材料测试仪上进行。 

将经过热处理后的适当大小的试样镶样，经 800#

水砂纸和 220#金相砂纸打磨，再用抛光机抛光，磨至

试样表面呈现出无划痕的镜面。试样表面用无水乙醇

清洗，用吹风机吹干。试样表明经腐蚀液腐蚀后，在

金相显微镜下观察金相组织形貌。 
生物环境浸泡实验样品尺寸为 d 25 mm×3 mm

的圆片，靠近边缘处钻 d 2 mm 孔，方便穿线以便将

试样悬挂于模拟体液中。试样先后用 220#和 800#水磨

砂纸打磨，再经丙酮和酒精超声清洗 10 min，用吹风

机吹干，称取质量后备用。根据 ASTM G31-72 的浸

泡实验标准，溶液体积与试样表面积之比应该为

20~40 mL/cm2。在实验过程中，溶液试样表面积为 30 
mL/cm2，满足 ASTM G31-72 标准规定。SBF 要定期

更换，使其 pH 值不超过 8。浸泡实验周期为 10 d。试

样取出后用沸腾的铬酸洗去表面腐蚀产物，然后，分

别经丙酮和酒精超声清洗 10 min，吹风机吹干，称取

质量。 
酸洗工艺：腐蚀后的样品首先用蒸馏水冲洗干净，

然后，在温度为 100 ℃的铬酸溶液中清洗 7 min 以去

除样品表面的腐蚀产物。 
析氢实验样品尺寸为 d10 mm×3 mm 的圆片，先

后用 220#和 800#水磨砂纸打磨，再经丙酮和酒精超声

清洗 10 min，用吹风机吹干、备用。溶液体积与试样

表面积之比为 30 mL/cm2。试样被放置在装有 Hank’s
溶液的烧杯中，漏斗倒扣住试样以保证将所有生成的

氢气收集起来，最后将装满 Hank’s 溶液的滴定管接在

漏斗出口处，滴定管用蝴蝶夹固定，这样就可以测定

在模拟体液中浸泡过程中所析出的氢气量。SBF 要定

期更换，使其 pH 值不超过 8。实验周期为 10 d。 
用于 pH 值变化测试实验样品尺寸为 d 25 mm×3 

mm 的圆片，试样经 220#和 800#耐水砂纸打磨，分别

经丙酮和酒精超声清洗 10 min 后，浸泡在盛有模拟体

液的广口瓶中，广口瓶密闭以防止水分蒸发。溶液体

积与试样表面积之比为 30 mL/cm2，实验周期为 5 d。 
电化学测试工作装置采用美国普林斯顿应用研究

所(PAR)的 K47 腐蚀电池系统。测试电极采用装有圆

柱试样(d12 mm×5 mm)的 K105 平板试样架，辅助电

极为高密度的石墨棒，参比电极为饱和甘汞电极。所

有的电化学测试均在PARSTAT 2273 电化学工作站上

进行。开路电位的测量在电化学阻抗谱(EIS)和动电位

极化曲线测试之前进行，以确保后两者在测试前电位

达到稳定值。EIS使用PARSTAT 2273的Power Sine 软
件进行测试，这种软件的频率范围可以从 1 MHz 到

10 μHz 之间进行。本实验使用 Single-Sine 技术，频率

范围为 100 kHz 到 100 mHz，交流电的振幅为 10 mV，

测试点为 150 个。所有的测试都是在开路电位测试完

成后立刻进行的。动电位极化曲线的测试在开路电位

和 EIS 测试完毕之后进行，一般情况下，测试样品已

经在溶液中浸泡了 1 h 左右。测试电位从相对于开路

电位−250 mV 开始，扫描至大约−1.3 V (SCE)，扫描

速率为 1 mV/s。因为镁合金的自腐蚀电位一般在−1.6 
V 左右，因此我们所测试的电位范围足以获得镁合金

腐蚀过程中的电化学信息。 
 

2  结果与分析 
 

JDBM 为上海交通大学开发出的室温变形能力达

到 20%~35%同时兼具优异耐腐蚀性能的高塑性生物

镁合金材料，非常好地满足可降解镁合金心血管支架

以及骨科内植物材料的性能要求。图 1 所示为上海交

通大学开发的生物镁合金 JDBM在不同挤压变形条件

的力学性能。由图 1 可看出，镁合金 JDBM 经 540 ℃
固溶 4 h 后再在 350 ℃进行挤压，JDBM 的屈服强度

可达 225 MPa，伸长率可达 25%；随着挤压温度的升

高，JDBM 的屈服强度降低，而伸长率增大。 
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图 1  JDBM 镁合金材料室温下的拉伸性能曲线 

Fig.1  Tensile property curves of JDBM magnesium alloys at 

room temperature 

图 2 所示为试验合金分别在铸态和固溶处理态的

光学显微组织形貌。从图 2 可以看出，对于 AZ91D
合金，经固溶处理后，晶界上分布的 β-Mg17Al12 相和

(α+β)共晶相重新固溶入了基体 α-Mg 中，基本看不见

了[14−15]：对于 JDBM 合金，经固溶处理后，晶界上的

Mg12Nd 相消失，溶入基体 α-Mg 之中[16]。另外，可以

看出，无论是铸态还是固溶态，JDBM 合金的晶粒尺

寸均比 AZ91D 的要小，具备拥有优异力学性能的必

要条件。 
图 3 所示为 3 种材料在模拟体液中浸泡 240 h 并

洗去腐蚀产物后腐蚀区的 SEM 像。从图 3 可看出，

AZ91D 样品的腐蚀比较严重，为局部腐蚀，表面已经

形成了很多很深的点蚀坑，并且坑与坑之间已经联通； 
与 AZ91D 的表面形貌对比发现，高纯 Mg 基本上为均

匀的全面腐蚀，腐蚀情况最轻，表面基本上没有点蚀 
 

 

图 2  AZ91D 与 JDBM 合金铸态及固溶态的光学显微组织 

Fig.2  Optical micrographs of as-cast and solution-treated AZ91D and JDBM alloys: (a) As-cast AZ91D; (b) Solution-treated 

AZ91D; (c), (d) As-cast JDBM; (e), (f) Solution-treated JDBM 
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图 3  试样在 37 ℃SBF 中浸泡 240 h 并洗去腐蚀产物后腐蚀区的 SEM 像 

Fig.3  SEM images of Mg ((a), (b)), AZ91D ((c), (d)) and JDBM ((e), (f)) after immersion in SBF at 37 ℃ for 240 h and being acid 

cleaned 

 
坑；JDBM 的表面情况比较接近高纯 Mg 的，没有出

现很深的点蚀，为均匀的全面腐蚀。 
图4所示为试样Mg、AZ91D和 JDBM在37 ℃SBF

中浸泡 240 h 后的腐蚀断面光学显微照片。从图 4 可

看出，JDBM 和 Mg 的腐蚀边界比较平整，腐蚀主要

集中在表面，且腐蚀是往四周扩展，不往纵深方向发

展；AZ91D 腐蚀较严重，腐蚀表面很粗糙，腐蚀方式

为点蚀，腐蚀往纵深方向发展。 
平均腐蚀速度 ν采用以下公式计算： 

87.6 m
At

ν
ρ

=                                 (1) 

式中：m 为质量损失，mg；ρ 为金属密度，g/cm3；A
为试样暴露在溶液中的面积，cm2；t 为浸泡时间，h。 

图5所示为试样Mg、AZ91D和 JDBM在37 ℃SBF
中的平均腐蚀速率。腐蚀速度结果由(1)式换算后得

到。从图 5 可明显看出，JDBM 的腐蚀速度大约为 0.25 
mm/a，高纯 Mg 的腐蚀速度大约为 0.20 mm/a，而

AZ91D 的腐蚀速度最快，达到了 2.64 mm/a。JDBM
和高纯Mg的腐蚀速度与AZ91D的腐蚀速度相差一个

数量级。 
图 6 所示为浸泡有高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 试

样 SBF 的 pH 值随时间的变化曲线。从图 6 中可以看

出，浸泡有 JDBM 和高纯 Mg 的溶液的 pH 值变化比

较缓慢，从开始的 7.40 在 10 h 内上升至 8.3 左右，然

后在 110 h 内缓慢地从 8.3 左右上升至 8.6 左右；而浸

泡有 AZ91D 溶液的 pH 值变化比较迅速，在最初的 10 
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图 4  试样在 37 ℃SBF 中浸泡 240 h 后的腐蚀断面形貌 

Fig.4  Corrosion section morphologies of Mg (a), AZ91D (b) 

and JDBM (c) after immersion in SBF at 37 ℃ for 240 h 

 

 
图 5  高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 在 37 ℃SBF 中的平均腐

蚀速率 

Fig.5  Average corrosion rates of pure Mg, AZ91D and JDBM 

in SBF at 37 ℃ 

 

 
图 6  浸泡有高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 试样 SBF 的 pH 值

随时间的变化 

Fig.6  Variations of pH values of SBF incubating Mg, AZ91D 

and JDBM samples with immersion time 

 
h 内，从 7.40 迅速上升至 9.6 左右，然后在 120 h 时上

升至 10.2 左右。由此可以看出，若 3 种材料均植入体

内，AZ91D 会引起植入部位的 pH 值发生很大变化，

而 JDBM 和高纯 Mg 所引起的变化则较小。 
图 7 所示为高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 在 SBF 中

的析氢量随浸泡时间的变化。从图 7 可以看出，AZ91D
的变化曲线接近一条直线，也就是说，在实验进行的

250 h 内，AZ91D 几乎始终保持相同的溶解速度；而

高纯 Mg 和 JDBM 的析氢速度在刚开始时比较快，且

随着时间的延长，都呈现出减缓的趋势。总体来说，

AZ91D 的析氢速率最快，而高纯 Mg 的析氢速率最慢，

JDBM 则介于二者之间，比高纯 Mg 稍快些。 
图 8 所示为高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 试样在 37 

 

 

图 7  SBF 中高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 的析氢量随浸泡时

间的变化 

Fig.7  Variations of hydrogen evolution volumes of Mg, 

AZ91D and JDBM samples in SBF with immersion time 
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℃SBF 中的极化曲线。由图 8 可看出，在阴极区内，

高纯镁与 JDBM 的腐蚀行为类似，在相同的电位下，

Mg 与 JDBM 的腐蚀电流远远小于 AZ91D 的腐蚀电

流。这表明 Mg 与 JDBM 合金的阴极析氢过电位高于

AZ91D 的析氢过电位，即阴极析氢反应更容易在

AZ91D 合金的表面进行。在阳极区内，3 种合金的极

化曲线具有相似的形状，即在阳极极化曲线上存在一

个明显的“拐点”，在“拐点”之前，腐蚀电流随电位的

增加，升高的速度非常缓慢；而在“拐点”之后，腐蚀

电流在很小的电位变化范围内就急剧增大，表明其腐

蚀产物层开始破裂。这些“拐点”的出现表明合金表面

的腐蚀产物对基体具有一定程度的保护作用，这些拐

点对应着腐蚀产物开始破裂的电位。 
高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 试样在 37℃SBF 中的

阻抗频谱(EIS)用 Nyqiust 曲线表示，如图 9 所示，3 种 
 

 
图 8  Mg、AZ91D 和 JDBM 试样在 37 ℃SBF 中的极化曲

线 

Fig.8  Potentiodynamic polarization curves of Mg, AZ91D 

and JDBM samples tested in SBF at 37 ℃ 
 

 

图 9  高纯 Mg、AZ91D 和 JDBM 试样在 37 ℃SBF 中的电

阻抗频谱 

Fig.9  Electrochemical impedance spectroscopies of pure Mg, 

AZ91D and JDBM samples tested in SBF at 37 ℃ 

试样的阻抗频谱曲线在高频区都有一个容抗半环。

MAKAR 等[17]提出镁合金的 Nyqiust 谱线上的高频容

抗半环与腐蚀速率的关系，结果发现大多数 Nyqiust
曲线的分析结果与质量损失腐蚀速率相吻合，即高频

容抗半圆可以表示耐蚀性的强弱，半径越大，其腐蚀

速率越小，合金的耐蚀性越好。从图 9 可清楚地看到，

高纯 Mg 的容抗半圆的半径最大，JDBM 的其次，

AZ91D 的最小，这与浸泡实验结果一致。 
 

3  讨论 
 

当镁及其合金浸泡在含有水的腐蚀介质中时，腐

蚀过程主要是金属与水的电化学反应，总的腐蚀反应

方程式如下[18]： 
 
Mg+H2O→Mg(OH)2+H2↑                  (2) 
 
其中包含如下几个分步反应： 
阳极反应： 
 
Mg→Mg2++e−                              (3) 
 
阴极反应： 
 
H2O+e−→H2↑+OH−                         (4) 
 
生成产物反应： 
 
Mg2++OH−→Mg(OH)2                       (5) 
 

因此，镁合金在模拟体液中的溶解总是伴随着 H2

的析出。在试验过程中发现，3 种试样一放入模拟体

液中后，表面就源源不断地有气泡产生。而随着时间

的延长，高纯 Mg 和 JDBM 在相同时间段内析出的气

泡的数量逐渐减少，而 AZ91D 试样析出气泡的现象

没有较大变化。这说明高纯 Mg 和 JDBM 2 种试样的

溶解速度正在逐渐降低，而 AZ91D 的溶解速度变化

不大。这种现象与图 7 显示的结果是一致的。 
JDBM 在 SBF 中的腐蚀速率为 0.25 mm/a，与高

纯镁相差不大，腐蚀断面也相当平整(见图 3、4 和 5)。
这种腐蚀方式是希望在生物镁合金中看到的，而不是

AZ91D 的那种速率大且点蚀严重的腐蚀方式。点蚀对

力学性能的危害是致命的，一旦出现点蚀，力学性能

就无法保证，材料随时都有可能出现失效。这对于生

物植入材料是不可接受的。 
下面讨论一下这 3 种材料的腐蚀机理。高纯镁的

金相由于全部是基体 α-Mg，没有第二相的影响，所以，

腐蚀过程严格遵循上述的几个反应式，腐蚀表面基本

保持平滑。但是由于其中不可避免地会含有很少量的

Mn、Cu、Fe 和 Si 等杂质元素，从而可能引起微坑的
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产生。对于 JDBM，从各个方面的测试结果来看，其

特性均和高纯镁很接近。这可能是因为晶界上的

Mg12Nd相经过固溶处理，全部融入到基体 α-Mg之中，

避免了其与基体之间产生微电池效应，从而得到平整

的腐蚀表面。对于 AZ91D 试样，之所以产生如此严

重的点蚀，其原因可能是晶界上的(α+β)共晶相和

β-Mg17Al12 相没有完全固溶入基体，在晶界上仍然有

这些相的残留，而这 2 种相的腐蚀电位均高于基体

α-Mg 的，在模拟体液介质的作用下，发生微电池效应，

基体 α-Mg 作为阳极被腐蚀，从而导致点蚀坑洞的   
产生。 

ERINC 等[19]研究了现有商用系列镁合金作为生

物植入材料的可行性，建立一套镁合金作为可降解生

物植入材料的鉴定标准：1) 在 37 ℃模拟体液中，腐

蚀速率应小于0.5 mm/a，有效服役期在3~6个月；2) 室
温屈服强度大于 200 MPa，伸长率大于 15%。JDBM
在 Hank’s 模拟体液中的腐蚀速率为 0.25 mm/a，只有

上述标准的一半。JDBM 的力学性能可以在屈服强度

为 225 MPa 的状态下，保证伸长率达到 25%。所以，

本课题组新近开发的生物医用镁合金 JDBM优异的耐

蚀性和力学性能很好地符合了上述标准，很有希望在

可降解生物医用材料领域获得应用。 

 

4  结论 

 
1) 本课题组自行设计了 JDBM 镁合金，JDBM 合

金具有很好的塑性变形能力，满足人体植入材料的力

学性能要求。 
2) 在固溶状态下，JDBM 的腐蚀速率可以达到

0.25 mm/a，接近高纯 Mg 的腐蚀速度(0.20 mm/a)，说

明固溶态 JDBM 的耐蚀性达到比较高的标准。 
3) 装有 JDBM与高纯镁试样的 SBF的 pH值变化

幅度和规律均很接近，在 120 h 内从最初的 7.4 到最后

的 8.6 左右，而 AZ91D 则在最后达到了 10.2 左右。 
4) 高纯镁和 JDBM 的腐蚀方式为均匀腐蚀，

AZ91D 的腐蚀方式为点蚀。 
5) AZ91D 的析氢速率最快，而高纯 Mg 的析氢速

率最慢，JDBM 析氢速度也较慢，介于 AZ91D 也高纯

Mg 二者之间，比高纯 Mg 稍快一些。 
6) 在极化曲线的阴极区内，高纯 Mg 与 JDBM 合

金的阴极析氢过电位高于 AZ91D 的析氢过电位，即

阴极析氢反应更容易在 AZ91D 合金的表面进行；在

阳极区内，3 种合金的极化曲线上都存在一个明显的

“拐点”。这些“拐点”的出现表明合金表面的腐蚀产物

对基体具有一定程度的保护作用。在阻抗频谱中，高

频区的容抗半圆的半径按照 AZ91D、JDBM 和高纯镁

的顺序依次增大，表面耐蚀性也依次增强。 
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