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金属医用材料以其高强度、强抗断性、优良的导电性和良好的生物相容性等特点，在医疗器械中
日益得到广泛应用。但金属医用材料表面生物性能的不足在很大程度上限制了其进一步的应用。
激光微加工是一种增强材料表面性能的先进技术，本文系统验证、展示激光微加工医用金属生物
材料镁合金和钛合金的可行性，阐述其在细胞黏附和液体活检的应用前景。本文研究激光与材料
的相互作用、材料微结构演化和表面性能，分析相关细胞行为和表面增强拉曼散射效应。实验结
果表明，细胞在激光微加工表面黏附性能好，并可沿预先设计结构方向生长。此外，激光功能表
面可显著增强拉曼信号，增强因子可达 6×103 以上。
© 2018 THE AUTHORS. Published by Elsevier LTD on behalf of Chinese Academy of Engineering and Higher 

Education Press Limited Company This is an open access article under the CC BY-NC-ND license  
(http://creativecommons.org/licenses/by-nc-nd/4.0/).
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1. 引言

由于具有强度高、抗断裂和生物相容性好等优点，

金属医用材料广泛应用于体内体外医疗器械领域[1]。
医用材料表面改性是控制细胞黏附、迁移、定向、形状

甚至基因表达等的有效方法[2–6]。例如，细胞和植入

物之间的良好黏附对于骨折修复至关重要，因为它不仅

影响骨组织的生长和代谢，而且对骨组织的修复和重建

也有影响[7–9]。与传统的表面改性技术（如光刻、静

电纺丝、电子束光刻和化学图案化）相比[10–12]，激

光加工的优点主要包括无污染、增强因子高、成本低、

表面性能均匀一致和可重复性强以及具有修饰微米甚

至纳米级表面形貌的能力。因此，近年来，激光微加工

引起了科学家和工程师的广泛关注。Martínez-Calderon 
等[13]研究了在不锈钢表面激光诱导周期性表面结构的

细胞培养能力，发现细胞在激光诱导周期性表面结构上

沿特定方向优先排列和黏附。Cunha等[14]报道通过超

快激光表面织构技术制备的激光诱导周期性表面结构可

用于诱导整形外科植入物的人类间充质干细胞（hMSCs）
拉伸。Dumas等[15]在钛（Ti）合金表面制作三种仿生

图案，试验结果表明激光诱导周期性表面结构和微坑组

合可以增强成骨能力。镁（Mg）合金是一种极具前景
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的生物材料，由于其可降解且具有与人体骨骼相似的

弹性模量，镁合金植入物研究获得了广泛关注[16–18]。
然而，在镁合金表面快速降解时，高的离子释放速率和

局部pH的巨大变化严重恶化细胞的生存环境，并显著

降低细胞活性[12]。为此，提出了通过激光表面改性提

高商用镁合金耐腐蚀性的解决方案，并在随后几十年进

行了广泛研究[19,20]。但激光处理镁合金表面后的细胞

行为还鲜有公开报道。

由于具有无创性、便于取样以及在细胞和DNA检

测中具有实时监测的能力，液体活检在癌症的诊断和治

疗中起着越来越重要的作用[21–24]。选择具有优异特

异性、灵敏度和稳定性的检测指标对于提高脂质活组织

检查的准确性和效率是非常必要的。表面增强拉曼散射

（SERS）已被广泛用于生物材料分析和基于光子非弹性

散射导致分子振动光谱信息的低浓度生化分子检测。近

年来，检测基底的表面周期性结构已经成功地用于增强

拉曼散射，从而达到提高检测灵敏性和高效修复的目

的。目前已报道的各种激光诱导SERS技术大致可分为

两类：硅（Si）基和非Si基。对于Si基底，Xu等[25]发
现Si表面粒径小于100 nm时的微米和纳米结构可最大限

度增强拉曼散射。Zhu等[26]报道具有三维微米或纳米

结构的激光烧蚀镀金（Au）Si晶片对于罗丹明6G（R6G）

分子具有高达3×107的SERS增强效果，其原因是材料

表面积增加以及不同尺寸Au纳米颗粒的存在。Parmar
等[27]在黑色Si基底上构建金属纳米颗粒修饰的纳米支

架结构，表明激光纹理表面的表面等离子体效应和“热

点”可显著增强拉曼信号。对于非Si基底，Buividas等
[28]通过激光直写方法在蓝宝石表面产生纳米纹理表

面；其SERS信号及信号均匀性分别是商用SERS传感基

板的15倍和2倍。Rebollar等[29]利用纳秒激光在旋涂聚

合物薄膜上制备了镀金的激光诱导周期性表面结构，并

研究了它们作为SERS基底的性能。镀金基底的增强因

子提高了约8个数量级，而激光诱导周期性表面结构使

增强因子额外增加约10倍。但目前还少有关于其生物相

容性的公开报道。

本文研究激光微加工技术制备生物医用镁合金和

钛合金功能表面，探索增强表面生物相容性的可行性。

首先对镁-钆-镓（Mg-Gd-Ga）合金进行激光表面改性。

随后，基于细胞培养方法，对初始样品和激光改性样品

表面细胞活力和黏附性进行系统评估。此外，本文还利

用飞秒激光在钛合金表面制备三维周期性微纳结构，用

来增强样品拉曼光谱检测信号，并实现了检测效率和灵

敏度同时提高。

2. 用于提高生物相容性的 Mg 合金激光熔融和
激光诱导周期性结构

作为商用镁合金潜在替代品，Mg-Gd基合金具有良

好的生物相容性和力学性能。与某些其他稀土元素一

样，Gd具有良好的生物相容性。此外，在共晶温度下

Gd在Mg中溶解度较大且可形成金属间相，将Gd引入合

金中有益于增强固溶体的形成和沉淀。

2.1. 实验步骤

2.1.1. 实验材料

作为Mg基质和Mg-6Gd基合金的Mg-Gd共晶相中的

固溶体元素，钙（Ca）有助于细化晶粒并提高合金的屈

服强度。因此，实验材料选择热挤压的Mg-6Gd-0.6Ca
合金棒。棒直径为9 mm，使用碳化硅（SiC）刀片切割

成4 mm的薄片。用乙醇清洗后，将合金在0.5％苦味酸 
（1 g苦味酸、24 mL蒸馏水、24 mL乙酸和200 mL乙醇）

的溶液中蚀刻。

2.1.2. 激光加工

在氩气（Ar）气氛环境中，利用中心波长为

1064 nm和光斑尺寸为100 μm的连续波（CW）光纤激

光器对Mg-6Gd-0.6Ca合金进行表面改性。扫描速度和

功率密度分别设定为70 mm·s−1和2.04×106 W·cm−2。

在环境温度和压力下，且不需要保护气氛，使用

Ti:蓝宝石啁啾脉冲再生放大激光系统（中心波长为 
1064 nm，脉冲宽度为800 fs，重复频率为400 kHz）在

激光熔融表面上进行表面织构化实验。高斯光束的光斑

直径约为35 μm，通过调整激光参数获得激光诱导周期

性表面结构。

2.1.3. 表面表征

通过光镜（LV150N，Nikon Corporation Japan）和

配置能谱仪（EDS）的扫描电子显微镜（SEM）（SU8010，
Hitachi Ltd. Japan）测量和表征表面形貌。使用X射线衍

射仪（D/max2200PC，Rigaku Corporation Japan）进行

物相测量。

2.1.4. 生物腐蚀试验

通过氢气释放体积监测Mg合金的降解速率。研究
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并测量了原样品、激光熔融处理样品和激光熔融-激光

诱导周期性表面结构处理样品的氢气释放量，采用溶剂

为Hanks平衡盐溶液（HBSS），使用了循环水浴，实验

时间为34 h，测试温度为37 ℃。样品单位面积对应的

HBSS体积为20 mL·cm–2。图1为测试装置，该装置细节

详见文献[30]。每隔2 h测量一次析氢量。

使用电化学工作站（CHI660e, CH Instruments Inc., 
USA）测量37 ℃下，样品在HBSS中的电化学特性。

表1所述为HBSS溶液的化学组成。在采用的三电极系

统中，饱和甘汞电极作为参比电极，碳电极作为对电

极；待测样品作为工作电极，其溶液中的接触面积为

0.64 cm2。测量原样品和激光改性样品塔菲尔曲线时的

扫描速度为1 mV·s–1。

2.1.5. 细胞培养

应用小鼠颅骨前成骨细胞（MC3T3-E1，北京

协和医学院，中国）检测镁合金的体外生物相容性。

MC3T3-E1在具有10%胎牛血清（FBS）、改良Eagle
培养基（DM电磁场）、37℃的100 μg·mL–1链霉素和

100 U·mL–1青霉素的混合物中进行培养，培养气氛为含

5%二氧化碳（CO2）的湿润气氛。

2.1.6. 细胞活性和细胞形态

首先将样品置于紫外线辐射下2 h进行灭菌。在表

面加入70 mL MC3T3-E1细胞悬浮液进行细胞接种，然

后培养48 h。每个样品的初始密度为7×104，并接种于

24孔板中。对细胞形态进行测量时，将细胞接种的支

架用磷酸盐缓冲溶液（PBS）清洗三次并在多聚甲醛中

放置30 min，同时使用PBS将样品洗涤三次，然后使用

分级乙醇脱水。经真空干燥和喷金颗粒后，使用SEM
进行样品表征。将样品浸泡在70%乙醇溶液中进行细胞

固定，并使用5 mg·L–1吖啶橙染料对细胞进行染色，然

后进行荧光显微检测。采用配备电荷耦合器件（CCD）

相机（iXON电磁场+DU-897E-CSO-UVB，Andor Tech-
nology Ltd.，Ireland）的荧光显微镜（IX71，Olympus 
Corporation Germany）进行测试，得到荧光检测结果。

2.2. 结果和讨论

2.2.1. 组织结构

如图2（a）所示，原镁合金样品由α-Mg基体和β相
Mg5Gd组成[31,32]。激光改性后，X射线衍射（XRD）

结果显示激光熔融表面仅含有α-Mg相；在基体及熔融

层未发现Mg-Ca共晶相。这是由于Mg-6Gd-0.6Ca合金中

存在少量Ca[33]。图2（b）展示了激光改性后Mg-6Gd-
0.6Ca的典型凝固组织和表面形态，激光处理后产生了

400 μm厚的具有凝固微观结构的熔融层，该熔融层主要

由细小的α-Mg相柱状晶粒组成[34]。在激光表面处理过

程中，激光辐照使基体温度急剧增加，瞬间达到熔点。

当激光束移开时，温度瞬间下降，熔化层形成巨大的温

度梯度并快速冷却。因此，在激光熔融层中未发现β相。

在激光熔融表面上产生的激光诱导周期性表面结构的表

面形貌如图3（a）所示。根据图3（b）所示的表面轮廓，

激光诱导周期性表面结构的深度和周期分别为约250 nm
和900 nm。

2.2.2. 氢气释放

图4显示了原样品、激光熔融样品和激光熔融-激光

诱导周期性表面结构样品浸入HBSS中的析氢数据。Mg
腐蚀反应方程式如下所示[35]：

 Mg＋2H2O→Mg2＋＋2OH–＋H2           （1）
如反应式（1）所示，Mg与水（H2O）反应形成氢

图1. 浸入实验中的氢气析出测量装置。

表1 HBSS化学组成

Composition Concentration (mmol·L–1)

Na+ 142.0

K+ 5.8

Mg2+ 0.8

Ca2+ 2.5

Cl– 145.0

HCO–
3 4.2

H2PO–
4 0.4

HPO4
2– 0.3

SO4
2– 0.8
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气（H2）。H2的析出量不受Mg表面形成的腐蚀产物的影

响。通过测量在一段时间内释放的总H2来估算H2释放

速率（VH，mL·cm–2·d–1）[36]。表2给出了H2总释放量和

与平均腐蚀速率相对应的H2释放速率。

如图4所示，浸泡48 h后，原样品、激光熔融样品

和激光熔融-激光诱导周期性表面结构样品产生的氢气

体积分别为205 mL、7.8 mL和16.6 mL。该结果表明，

激光熔融和激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理试

样均可有效提高Mg-6Gd-0.6Ca合金的耐腐蚀性，并显

著降低在HBSS溶液中的降解速率。从H2释放速率估

算，激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理样品的腐

蚀速率略高于激光熔融处理样品的腐蚀速率，比原样品

腐蚀速率降低约12倍。这可能是由于原样中的β-Mg5Gd

图2. Mg合金激光处理前后的显微结构和相组成。（a）XRD测试结果；（b）激光熔融镁合金的截面形貌。

图3. 激光熔融Mg合金表面激光诱导周期性表面结构的（a）扫描电子显微镜和（b）原子力显微镜照片。

图4. 在HBSS中浸泡48 h内，原样品、激光熔融样品和激光熔融-激光
诱导周期性表面结构样品产生的氢气体积。



5Author name et al. / Engineering 2(2016) xxx–xxx

相充当电偶阴极，从而加速基体腐蚀[34]。在激光表面

改性之后，β相溶解到基体中显著降低了电偶腐蚀。此

外，在熔融样品表面上诱导的激光诱导周期性表面结

构增加了表面积并降低了熔融层厚度，从而导致腐蚀

速率相对增加。如表2所示，浸泡48 h后，原样品、激

光熔融处理样品和激光熔融-激光诱导周期性表面结

构处理样品的H2释放速率分别为25.625 mL·cm–2·d–1、 
0.975 mL·cm–2·d–1和2.075 mL·cm–2·d–1。已知人体耐受的

H2吸收速率为2.25 mL·cm–2·d–1。因此，激光熔融处理样

品和激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理样品的H2

释放速率均低于人体的耐受值。

2.2.3. 电化学测量

如图5所示，在HBSS中进行了原始样品、激光熔融

处理样品和激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理样

品的极化研究。表3总结了它们的腐蚀电压（Ecorr）和

腐蚀电流密度（icorr）。与原样品的Ecorr值（−1.508 V）相

比，激光熔融处理样品具有更大的腐蚀电压（−1.406 V）。 
在熔融表面上产生激光诱导周期性表面结构之后，其

Ecorr略微变小（−1.421 V），但仍大于原样品Ecorr。该结

果表明，激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理样品

与熔融样品相比更显阴性，但与原始样品相比则更不偏

阴性，主要是因为在熔融表面上诱导的激光诱导周期性

表面结构可能破坏了表面并减小熔融层的厚度。这一结

果与图4所示的浸入实验结果非常吻合。此外，激光熔

融-激光诱导周期性表面结构处理样品的icorr结果远低于

原样，但略高于激光熔融处理样品。这表明激光熔融-
激光诱导周期性表面结构处理样品的腐蚀速率低于原样

品，但高于激光熔融处理样品的腐蚀速率。

2.2.4. 体外生物相容性

如图6所示，在细胞接种后4 h，研究在原样品、激

光熔融处理样品和激光熔融-激光诱导周期性表面结构

处理样品的表面上的细胞铺展行为，包括分布和形态。

由于耐腐蚀性差，在原样品表面上未观察到细胞。如 
图6（a）所示，在培养过程中发生严重腐蚀后，在表面

观察到棒状晶体的形成。MC3T3-E1细胞的活性受到腐

蚀引起的pH值增加和Mg2+大量释放的抑制[38]。相反，

在所有激光熔融样品表面上，细胞表现出良好的黏附性

能并各向异性生长，如图6（b）和（c）所示。图6（c）
表明细胞铺展在激光熔融-激光诱导周期性表面结构处

理表面上是各向异性的，且具有大量以丝状伪足形式存

在的黏着斑。由于丝状伪足通常作为细胞探索外部环

境的纳米传感器，故丝状伪足的形态可表明细胞迁移。 
图6（d）中黏着斑的高倍放大图片显示了细胞沿着激光

诱导周期性表面结构的特定方向迁移，且在前面和后面

区域存在树状结构。

细胞黏附的荧光研究表明，激光熔融-激光诱导周

期性表面结构样品表面的细胞[图7（b）]呈现出拉长形

态，且表面积相较激光熔融处理表面样品的更小[图7
（a）]。这主要是由于激光诱导周期性表面结构引起的细

胞骨架重组过程中细胞形状各向异性，激光诱导周期性

表面结构可提供各向异性和持续的机械刺激[17]。由于

耐腐蚀性和表面形貌的综合影响，激光熔融处理表面的

细胞密度高于激光熔融-激光诱导周期性表面结构处理

表面。一方面，生物腐蚀试验表明，激光熔融处理表面

的耐腐蚀性优于激光熔融-激光诱导周期性表面结构处

理表面，导致环境的pH值和Mg2+浓度较低，这可能更

表2 H2释放总量以及H2释放速率

Specimens
Total H2 release 
(mL)

H2 evolution rate 
(mL·cm–2·d–1)

As-received 205.0 25.625

Laser-melted 7.8 0.975

Laser-melted-and-LIPSS 16.6 2.075

表3 在HBSS中原始样品、激光熔融处理样品和激光熔融-激光诱导周

期性表面结构处理样品的Ecorr和icorr值

Specimens Ecorr (V) icorr (mA·cm–2)

As-received 1.508 0.055 4

Laser-melted 1.406 0.001 58

Laser-melted-and-LIPSS 1.421 0.004 84

图5. 在HBSS中原样品、激光熔融样品和激光熔融-激光诱导周期性表
面结构样品的电位动力学极化测试结果。
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有利于细胞存活和黏附；另一方面，据报道，尺寸超

过70 nm的表面结构可能影响整合素聚集效率，导致

细胞黏附性降低[20]。在本实验中，周期为900 nm、

深度为250 nm的激光诱导周期性表面结构可降低细胞

黏附。

因此，本文提出了在熔融处理表面上制备激光诱导

周期性表面结构能够促进成骨细胞的生长，并且由于良

好的黏附性而加速骨化；这表明参与骨折愈合的细胞在

骨折处发生聚集，并加速骨愈合。

3. 用于 SERS 的钛合金表面大规模激光诱导周
期性结构

尽管以特定拉曼特征峰的形式进行灵敏检测的

SERS基板已经设计完成，但是如何设计一种简单制备

方法来获得针对生物医学材料的具有SERS响应且具有

生物相容性的基板仍是一项具有挑战性的任务。在本研

究中，利用飞秒激光的激光辐照在生物钛合金表面上形

成激光诱导周期性表面结构。本文的研究利用激光诱导

周期性表面结构增强SERS光谱信号鲜有报道，有望应

用在生物检测和生物成像领域。

3.1. 实验过程

3.1.1. 实验材料

将Ti6Al4V基材切割成尺寸为10 mm×10 mm×1 mm
的样品。在激光加工之前，用不同粗糙度的SiC砂纸对

样品进行抛光（从380到4000，以获得小于0.01 μm的表

面粗糙度），随后在丙酮中进行超声清洗。

图6. 成骨细胞在（a）原样品、（b）激光熔融样品和（c）激光熔融-激光诱导周期性表面结构样品表面培养48 h后的SEM图片和（d）放大的细胞突起。

图7. （a）激光熔融和（b）激光熔融-激光诱导周期性表面结构样品表面培养48 h后成骨细胞形态的荧光图像。
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3.1.2. 激光加工

如图8所示，在空气、环境温度和压力等条件下，

使用Ti:蓝宝石激光系统（中心波长为800 nm，脉冲宽

度为35 fs，重复频率为400 kHz）以正入射方式制备

激光诱导周期性表面结构。测得高斯光束光斑直径为

35 μm。使用电子束蒸发器在激光加工Ti6Al4V表面上

沉积金（99.99%纯金）薄膜，并将其用于SERS检测。

3.1.3. 结构表征

利用SEM（SU8010，Hitachi Ltd. Japan）和原子力

显微镜（AFM; ICON，Bruker Corporation，USA）表

征表面形貌。应用Nanoscope Analysis 1.4软件对选定 

10 μm×10 μm区域进行三维AFM扫描区域观测和分析。

3.1.4. SERS 测量

使用结晶紫（CV，98%纯度，Sigma-Aldrich）作

为探针分子。将体积约为5 µL的溶液滴到基材上，然

后在空气中干燥。干燥基底被用于进行SERS信号测量

和拉曼光谱分析。用于记录拉曼光谱的拉曼显微镜系

统（HORIBA Jobin Yvon，France）的激光二极管具有 

532 nm激发源，并且光功率约为5 mW时，CCD工作。

采集时间为10 s，累积次数为10次。20倍显微物镜（数

值孔径=0.45）和配备600 g·mm–1衍射光栅的热电冷却

CCD阵列被用来检测信号。

3.2. 结果和讨论

3.2.1. 形貌结构

当入射激光能量密度接近钛的烧蚀阈值[39]时，在

Ti6Al4V表面上制备得到具有三维Au涂层的激光诱导周

期性表面结构。图9（a）和（b）分别是三维激光诱导

周期性表面结构的45°视图和凹槽的放大视图。从图中

可以明显观察到周期为600 nm的周期结构以及随机分布

其上的直径在60~200 nm之间的纳米颗粒。另外，如图

9（c）所示，使用光镜对更大尺度上的三维激光诱导周

期性表面结构进行测量，测得其平均周期为30 μm，深

度为14 μm。此外，进一步测量了如图9（d）所示的三

维激光诱导周期性表面结构的横截面轮廓，以验证上述

结果。

3.2.2. 拉曼增强

图10显示了10–3 mol·L–1稀释CV在不同干燥的基

板上的拉曼光谱。CV光谱包括相应分子振动的特征

谱带[40,41]。对于无涂层的原样品表面没有观察到

拉曼信号。镀金的原样品具有913 cm–1、1617 cm–1和 

1646 cm–1处谱带的拉曼信号。该结果表明金纳米粒子可

增强SERS，这与先前的报道一致[42]。对于三维激光诱

导周期性表面结构基板，观察到103倍的强度增强，表明

三维激光诱导周期性表面结构对于SERS基底制备影响

显著。对于镀金的三维激光诱导周期性表面结构样品，

金膜沉积后基板的灵敏度和强度得到进一步提高，这主

要归因于金在可见光范围内可产生等离子体激元[43]。 

表4列出了三维激光诱导周期性表面结构和镀金的三维

激光诱导周期性表面结构样品在913 cm–1、1176 cm–1、

1374 cm–1和1618 cm–1处谱带的相应拉曼信号增强因子。

增强因子取五个不同位置的平均值。结果表明，镀金三

维激光诱导周期性表面结构样品在1374 cm–1拉曼峰处的

增强因子最高达到了6.7×103。

局部表面等离子共振（LSPR）和表面等离子体激

元（SPP）将引起局部电磁（电磁场）的显著增强，这

对SERS来说十分重要[44,45]。如图11所示，当金属纳

米粒子的尺寸小于入射光的波长时，LSPR发生，导致

金属纳米粒子中的价电子的集体振荡[46,47]。LSPR会

图8. （a）实验装置；（b）镀Au三维激光诱导周期性表面结构的制作流程。



8 Author name et al. / Engineering 2(2016) xxx–xxx

将纳米粒子周围的入射电磁场集中。SPP是由纳米结构

周期性激发产生的传导电荷振荡。SPP将沿周期性纳米

结构扩散并产生强烈的电磁场限制[48]。然而，在SPP
沿表面传播的过程中，由于金属吸收而失去能量，导致

电磁场场衰减[49]。因此，拉曼信号的增强是由三维激

光诱导周期性表面结构上产生的直径范围为60~200 nm
的纳米颗粒激发LSPR，以及由周期性激光诱导周期性

表面结构激发SPP所引起的。

4. 结论

（1）系统研究并对比激光表面改性前后Mg-6Gd-
0.6Ca合金的组织结构变化、腐蚀行为和生物相容性。

结果发现，激光改性表面厚度可达403 μm，显微组织只

有α-Mg相，并未发现初始组织的β相，有利于显著减少

电偶腐蚀。体外细胞培养结果显示MC3T3-E1细胞在所

有激光改性样品表面均表现出良好黏附性能；此外，细

胞在激光诱导周期性表面结构处理表面表现出显著拉伸

趋势，并在外缘生长出长丝状伪足。

（2）飞秒激光在Ti6Al4V合金基底一站式制备三维

周期性微纳结构。由于表面积增加和纳米颗粒的存在，

该三维周期微纳结构能够大幅度增强拉曼光谱检测信

号，增强因子可达6×103。三维激光诱导周期性表面结

构的LSPR效应和纳米粒子“热点”效应是导致拉曼增

强效果的主要原因。

图9. 在Ti6Al4V表面上制备的三维激光诱导周期性表面结构的表面形貌。（a）SEM图像；（b）三维激光诱导周期性表面结构放大图；（c）三维激
光诱导周期性表面结构的三维光学图像；（d）三维激光诱导周期性表面结构的截面剖面图。

图10. 10–3 mol·L–1 CV分子吸附在原始表面、镀Au原始表面、三维激
光诱导周期性表面结构表面和镀Au三维激光诱导周期性表面结构表
面的SERS光谱。

表4 三维激光诱导周期性表面结构SERS基底的增强因子

Raman bands (cm–1) Au-coated 3D LIPSS 3D LIPSS

913 2132 538

1176 2111 319

1374 6732 1074

1618 1123 279
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