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摘要 : 酶生物燃料电池（Enzymatic biofuel cells,  EBFCs）具有高专一性和催化性能 ,  可催化与氧化还原反应有

关的燃料并获得电能 . 可用的生物燃料 ,  如葡萄糖、 乳酸和丙酮酸盐 ,  可以从汗液、 泪液和血液中提取 ,  因而以

体液为燃料的 EBFCs 在可植入式或可穿戴式设备中具有良好的应用前景 . 采用生物电催化机理对酶生物燃料电

池在体液发电中的应用进行了研究 ,  以及对可植入式或可穿戴式生物燃料电池的主要挑战和未来的前景进行了 

展望 . 
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生物燃料电池（Biofuel cells,  BFCs）可作为一

种产能装置 ,  以生物发电的原理将储存在可生物

降解物质中的化学能直接转化为电能［1］,  该系统中

起催化作用的物质主要涵盖微生物组织和氧化还

原酶 . 生物燃料电池根据使用不同的催化物质来划

分 ,  主要有两种 : 一种是将氧化还原酶作为催化物

质的酶生物燃料电池（EBFCs）,  另一种是直接使用

微生物作为催化物质的微生物燃料电池（Microbial 

biofuel cells,  MBFCs）. 

微生物燃料电池（MBFCs）是以微生物组织作

为催化剂［2］,  已经在医学相关领域上吸引了学者们

的注意力并被深入研究 . 然而 ,  由于 MBFCs 存在

一定弊端（例如在使用过程中 ,  生物的细胞毒性会

带来健康问题）,  因此 MBFCs 作为可穿戴或植入设

备在一些领域中的应用是受限的［3］. 而酶生物燃料

电池是以酶作为催化剂将生物燃料的化学能转化为

电能的电子器件 ,  相比较而言 ,  由于酶具有良好的

生物相容性并且可在温和的条件下运行等优点 ,  使

得酶生物燃料电池能够较合适地给植入式或可穿戴

式微型化电子设备的运行提供电能［4］. 许多常见的

物质均可以作为酶生物燃料电池的燃料 ,  例如葡萄

糖、 乳酸和丙酮酸盐等［3,5］,  这些物质能够在人体

代谢过程中产生并存在于体液（汗液、 泪液和血液）
中 ,  这就为此电池在体内或体外利用燃料发电提供
了可能［6］. 

尽管常规的人体供电系统（热电、 摩擦电、 压
电）具有灵敏度高、 结构简单等优点 ,  但是电压通
常过低 ,  难以满足可穿戴和可植入设备长效稳定的
能源供应（如表 1 所示）. 然而 ,  EBFCs 具有体积小、 
生物相容性好、 能在温和条件下运行等优点 ,  并可
作为体内植入或体外可穿戴式微型电子器件的潜在
电源［7］,  在医疗、 国防等领域均具有广阔的应用前
景 ,  有望成为未来燃料电池的理想电源 . 在体酶生
物燃料电池通常分为两类 ; 一类是体内植入式酶生
物燃料电池 ,  如将生物燃料植入蟑螂［8］、 蛤蜊［9］、 
蜗牛［10］体内 ,  通过动物体内的血液中的葡萄糖作
为底物为生物燃料供电 ; 另一类是体外可穿戴式 
生物燃料电池 ,  如将生物燃料电池贴在皮肤表 
面［11-13］,  通过人体汗液产生的乳酸作为底物为生
物燃料供电 . 因此我们基于体液发电的酶生物燃料
电池进行了综述 ,  并对未来发展前景进行了展望 . 

1  基于血液的酶生物燃料电池

EBFCs 以血液中的葡萄糖为燃料 ,  通过葡萄糖
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表1  人体供电方式系统

Table 1  Power supply system of human body

Energy harvesting Voltage Power Application Reference

Thermoelectricity 90 mV 50 μW/cm2 Wearable ［14］

Triboelectricity 4 V 0.4 μW/cm2 Implantable ［15］

Piezoelecticity 140 V 70 μW/cm2 Wearableor
Implantable ［16］

Biofuelcell 0.2 V 1.2 mW/cm2 Wearableor
Implantable ［6］

的氧化来发电 ,  由于葡萄糖是生物体内必不可少且

相对丰富的能量来源 ,  因此人们特别关注可植入式

EBFCs 的开发 ,  以便可在体内植入微型器件 ,  来监

测人体的健康指标 . 

早在 2002 年 ,  Mano 和 Heller［17］研究了一种

在生理缓冲溶液中工作的微型生物燃料电池 . 电池

由两个直径 7 μm 的碳纤维电极组成 ,  葡萄糖被包

覆在阳极上的葡萄糖氧化酶氧化成葡萄糖酸内脂 ,  

氧分子被包覆在阴极上的胆红素氧化酶（BOD）还

原成水 . 然而 ,  在 pH 为 7.2 生理缓冲溶液中 ,  BOD

受到氯离子的抑制 ,  但它与氧化还原聚合物交联的

静电加合物中 ,  即使在氯离子浓度高达 1 mol/L 时 ,  

BOD 也不会受抑制 . 当在人体体温下 ,  输出电压为

0.78 V 时 ,  输出功率为 6 μW,  就可以为植入的硅

片供电 . 研究人员希望这种生物燃料电池能够为皮

下植入的血糖仪提供电能 ,  从而监测血糖的变化 . 

在此基础上 ,  Heller 等［18］研制了一种精确无

痛血糖仪 ,  利用燃料技术可以连续检测血糖的变

化 . 通过皮下间质液中的葡萄糖和溶解氧 ,  植入无

膜和无壳的电池可进一步提高能量和容量 . 随着糖

尿病在世界范围内的流行程度越来越高 ,  糖尿病的

治愈仍然难以实现 ,  但是人类可能会从血糖电化学

检测的进展中进一步受益 . 自从血糖检测仪问世之

后 ,  随着生物电化学技术的进步 ,  越来越先进的血

糖检测仪正在推出 ,  这不仅消除了糖尿病患者对监

测血糖时的痛苦 ,  也减弱了糖尿病患者一直以来的

担忧 . 

近年来 ,  以酶为催化剂的植入式生物燃料电池

在医疗领域越来越受到人们广泛的关注 . Coman 等［19］

在 2009 年报道了第一个基于直接电子转移的葡萄

糖 /O2 生物燃料电池在人血清中运行的实例 ,  其运

行的最佳 pH 值为 4.5,  产生的开路电压为 0.58 V,  

输出功率为 4 μW·cm-2. 早期 Kim 和 Yoo［20］等人

采用聚吡咯纳米线制备了功率密度更高的葡萄糖 /

O2 生物燃料电池 ,  以葡萄糖氧化酶或葡萄糖脱氢

酶修饰的电极作为阳极 ,  胆红素氧化酶或漆酶修饰

的电极作为阴极 . 在生理条件下 ,  生物催化剂表现

出较高的催化活性 . 然而 ,  由于酶稳定性差、 生物

燃料电池的功率密度低等缺点 ,  使其在实际应用中

受到局限 ,  为了解决这个问题 ,  已经研究了一些策

略 . 例如 ,  使用固定化方式可以增强酶在电极上的

负载以及提高酶的稳定性和生物燃料电池的电化

学性能 . 同时研究小组还构建了葡萄糖 /O2 生物燃

料电池与流体通道 ,  生物燃料电池在流体通道内 ,  

可以获得理想的功率密度和工作电压 . Kim 和 Yoo 

等［21］通过改善阴极的方法 ,  进一步提高了生物燃

料电池功率密度以及改善了稳定性差等问题 . 目前

已经报道在人血清中可稳定运行 8 d,  在开路电位

为 0.34 V 时 ,  产生的最大功率为 0.64 mW·cm-2. 而

在另一项研究中 ,  在含有 10 mmol/L 葡萄糖溶液的

人血清中［22］,  可产生最大功率约为 0.11 mW·cm-2.  

然而 ,  Kwon 团队［23］报道了一种含低浓度葡萄糖（7 

mmol/L）的磷酸盐缓冲溶液（PBS）和人血清（HBS）

中均产生 ~1 mW·cm-2 高功率 ,  其稳定性可持续

运行 2 d. 由于生物燃料电池的功率依赖于葡萄糖浓

度 ,  葡萄糖浓度也与植入设备的血流量有关 . 因此

研究小组进一步研究生物流体对 BFCs 功率输出的

影响 ,  采用聚 3,4- 乙基二氧噻吩（PEDOT）涂层多

壁碳纳米管（MWNT）制备了双弯丝电极 ,  在生理

条件下（含磷酸盐缓冲溶液和人血清）控制搅拌速

度可达到功率范围为 mW·cm-2 的生物燃料电池 . 

经过实验证明 ,  一个以表面积纱线为基础的生物
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燃料电池 ,  在人类血清中连续工作 20 d 之后 ,  保

留了超过 70% 的初始输出功率 ,  同时提供了约 1.0 

mW·cm-2 的功率密度［4］. 

此外 ,  Yazdi 等［24］利用葡萄糖氧化酶阳极与固

态普鲁士蓝（PB）薄膜阴极耦合 ,  制备了一种适合

于体内应用的可充电的葡萄糖生物电池 . 这种新型

生物燃料电池能有效地在无膜结构中工作 ,  因为

PB 能降低某些氧化酶产生的过氧化物 . 由于溶解

氧浓度往往较低且不断波动会导致电池阴极燃料供

应不足 ,  从而影响生物燃料电池的电化学性能 . 然

而使用呼吸式阴极和固态 PB 阴极可以解决电解液

中溶解氧不足的问题 ,  时刻保持氧气的充足 ,  以此

提高电池的整体性能 . 

Lee 等［25］采用一种非侵入性方法将血糖传感

器植入人体中测量血糖的浓度 . 为了建立更灵敏的

测量模式 ,  作者进行了广泛的研究 ,  通过改进电极

结构、 表面功能化技术和电化学分析方法开发了无

痛无创血糖监测传感器 ,  使对糖尿病患者友好的治

疗方式成为可能 . 

近几年来 ,  植入式酶生物燃料电池越来越受到

人们的关注 ,  但是也有很多问题需要考虑 ,  如安全

问题以及生物相容性等问题 ,  未来的发展方向应集

中在安全、 耐用、 更换方便、 成本低廉等 . 

2  基于泪液的酶生物燃料电池

泪液是由泪腺分泌的透明液体构成 . 其主要成

分有乳酸、 葡萄糖、 溶菌酶、 黏蛋白、 抗坏血酸等分

子［26］,  其中葡萄糖和乳酸具有较高的含量 ,  可作

为燃料给生物燃料电池供电 . 

随着人们生活水平的提高 ,  糖尿病患者越来越

多 ,  测定血糖浓度通过一些侵入性技术采集血液 ,  

如用针或其他设备等抽血检测 . 然而 ,  为了减轻糖

尿病患者的痛苦 ,  在 2004 年 March［27］团队设计了

一种无创隐形眼镜葡萄糖传感器 ,  首次详细描述了

隐形眼镜葡萄糖传感器临床试验 ,  本次实验使用了

一种基于配体荧光猝灭的竞争性结合葡萄糖监测方

法来监测葡萄糖 . 无荧光团的日常佩戴一次性眼镜

已被证明对糖尿病患者是安全的 ,  这种无创传感器

对血糖有较好的跟踪作用 ,  有望成为家用血糖监测

仪 . 虽然佩戴这些眼镜是很舒适的 ,  但这些隐形眼

镜在佩戴之前 ,  还需要进行长期舒适度和毒性的研

究 . 因此还需要进一步的改进与研究 . 

另一个类似的系统是基于水凝胶贴片中嵌入光

子晶体［28］,  当水凝胶被照射时 ,  折射光的波长随

葡萄糖浓度而变化 ,  可明显看出衍射颜色在整个可

见光谱区域的变化 . 改进后的光子葡萄糖传感器材

料能检测到泪液中 ~100 μmol/L 浓度范围内的葡萄

糖 ,  其检测限为 1 μmol/L. 这些新型葡萄糖传感器

具有适用于糖尿病患者眼内植入物或诊断隐形眼镜

等葡萄糖传感应用的特性 . 

为 了 更 好 地 准 确 监 测 糖 尿 病 人 血 糖 浓 度 ,  

Badugu 等［29］研究了一次性隐形眼镜 ,  对眼内血糖

进行监测 . 使用的是新型水溶性、 高荧光和葡萄糖

敏感的含氟硼酸的镜片 ,  这种隐形眼镜可以很容易

地跟踪泪液中的葡萄糖 ,  从而监测血糖水平 ,  利用

简单的激发和发射监测装置就可以监测透镜的荧光

响应 . 与任何传感器一样 ,  有几个问题需要解决 ,  

首先是确定合适的转导元件 ,  这些元件在葡萄糖的

存在下可以产生合适的信号 ,  其次是设计矩阵以

及传感器的灵敏度、 响应时间等方面的优化 . 为此 ,  

作者在 2004 年首次研究了一次性、 现成的塑料隐

形眼镜葡萄糖传感器 ,  当糖尿病患者佩戴这种隐形

眼镜时 ,  它可以直接检测葡萄糖水平［30-32］. 为了研

究出更多的非浸入性的技术 ,  研究团队一直在开发

隐形眼镜等领域不断前进 . 

Iguchi 等［33］采用微加工的方法在平板塑料支

架上制备电化学传感器 ,  由于这种传感器是柔性

的、 灵活的 ,  它们可以作为可穿戴的葡萄糖传感器 ,  

用于泪液中葡萄糖的实时监测 . 测试结果表明 : 葡

萄糖浓度与输出电流在 0.025~1.475 mmol/L 范围内

的线性关系 ,  相关系数为 0.998. Kagie 等［34］采用丝

网印刷的方法 ,  设计了一种小型柔性电化学生物传

感器 ,  适用于插入泪小管对泪液中的生物标志进行

微创安培检测 . 以上两种方法都被证明对泪液中葡

萄糖的监测具有足够的敏感性 . 然而 ,  这两篇文献

中都没有包含对泪液中存在的干扰电活性物质的准

确性进行验证 ,  因此目前还不太清楚这种传感器的

实际可行性 . 

近年来 ,  葡萄糖传感器研究在开发电极材料

方面取得了重大突破 ,  可以直接监测葡萄糖 ,  不需

要使用酶［35］. Yao 等［36］研究了一种内置葡萄糖传

感器的隐形眼镜 ,  用于监测泪液中葡萄糖水平 ,  提

出了只需佩戴隐形眼镜就可以实时监测人体生理

健康指标 . 采用二氧化钛溶胶 - 凝胶膜固定葡萄糖

氧化酶 ,  利用萘酚（Nafion）保护层降低泪膜中存在

的干扰物质（如抗坏血酸、 乳酸和尿素等）. 经过一
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些测试 ,  该传感器具有高灵敏度（240 μA·cm-2· 

mmol/L）和良好的重现性 . 但是仍然有很多地方需

要改进 ,  如增强稳定性、 更高效的生物相容性等 

问题 . 

在此基础上 ,  Falk 团队［37］设计了一种以“智能”

电子隐形眼镜为电源的生物燃料电池（如图 1 所示）,  

在人体泪液中以直接电子转移为基础的酶生物燃料

电池可以产生大量的电能 . 采用直径为 100 μm 的

金线 ,  表面覆盖 17 nm 金纳米粒子 ,  分别以脱氢酶

和胆红素氧化酶为电极的催化剂 ,  制备三维纳米结

构的微电极 . 记录了在人泪液中微型设备产生的以

下特性 : 0.5 V 的开路电压 ,  产生约为 1 μW·cm-2

的功率密度 ,  稳定性可达 20 h 的工作半衰期 . 后续

Falk 团队［38］设计使用了非酶阳极氧化泪液中的抗

坏血酸 ,  在开路电压为 0.25 V 时 ,  产生功率为 3.1 

μW·cm-2. 两种设计均使用了改良的金线电极和

酶阴极 ,  并证明了生物燃料电池可以从眼泪中产生

能量 . 但是值得注意的是 ,  电极材料的选择应具有

柔性、 导电性 ,  并且可以装载催化剂 . 

此外 ,  Reid 团队［39］采用巴克纸电极制备了一
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4e-

4e-

+ 4  H+
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图 1  智能隐形眼镜的酶生物燃料电池原理示意图

Fig.1  Schematic diagram of enzyme biofuel cell for intelligent contact lens

种隐形眼镜电池 ,  巴克纸阳极由聚亚甲基绿和水凝

胶组成,  巴克纸阴极由1-吡啶甲基蒽 -2羧酸盐进行

改性 ,  通过人工合成泪液测试结果表明 : 开路电压

为 0.413±0.06 V,  电流密度为 61.3±2.9 μA·cm-2, 

功率密度为 8.01±1.4 μW·cm-2,  稳定性可长达 17 

h. 然而 ,  由于使用吸附的 NAD+ 作为辅助因子 ,  聚

甲基绿自身具有解吸作用 ,  导致了固有的不稳定

性 ,  并增加了辅助因子扩散的复杂性 . 因此 ,  为了

酶生物燃料电池阴极不在受限制 ,  在 2016 年 Reid

团队［40］建立了一种计算模型来研究碳纳米管连通

性和表面活性对生物燃料电池阴极电流密度的影

响 . 该装置产生的最大电流为 22±4 μA·cm-2,  功

率密度为 2.4±0.9 μW·cm-2（电压为 0.163 V）,  开路

电压为 0.44±0.08 V. 我们提出的隐形眼镜生物燃料

电池比之前报道［41］的原型更适合于戴在眼睛上 . 

最近 ,  Xiao 等［41］采用电化学脱碳法制备了柔

性纳米多孔金电极（NPG）,  电极分别被乳酸氧化酶

和胆红素氧化酶修饰 ,  用作乳酸 /O2 酶生物燃料电

池 . 通过在人泪液（3 mmol/L 乳酸）中进行测试可知 ,  

最大功率密度为 1.7 ± 0.1 μW·cm-2,  开路电压为

380 ± 28 mV,  经过 5.5 h 的测试 ,  EBFCs 仍保持

20% 的最原始的输出功率 . 此实验证明了开发一种

自供电的隐形眼镜上的乳酸生物传感器成为可能 ,  

并且 EBFCs 的功率密度可以与乳酸浓度相关 . 

近年来 ,  从泪液中获取能量来源的生物燃料电

池或生物传感器得到了大家的广泛关注 ,  这类电池

有望成为可穿戴电子设备的自主电源 . 然而 ,  面临

的主要挑战是电极材料的选择 ,  更重要的是还需要



369宁永月等：在体酶生物燃料电池的研究进展第 4 期

提供合适大小的电源 . 

3  基于汗液的酶生物燃料电池

人体汗液含有丰富的人体健康状况信息 ,  是一

种优良的生物液体 ,  汗液分析可作为其他疾病的重

要诊断工具 . 可穿戴式传感器在过去几年受到了广

泛关注［42-44］,  这些非侵入性设备为持续监测穿戴

者的健康提供了可观的前景 . 许多嵌入纺织品或直

接贴在人体皮肤上的可穿戴设备都得到了证明 . 

Yang 团队［45］是第一个将传感器直接印刷在内

衣的腰带上 ,  该印花织物传感器具有较强的鲁棒

性 ,  能够承受反复的弯曲和拉伸应力 . 在此基础上 ,  

Guinovart 团队［46］展示了一种基于绷带的打印 pH

传感器 ,  用于伤口监测（如图 2 所示）. 在测试的过

程中 ,  值得注意的是广泛的动态响应 ,  缺乏滞后效

应和抗机械应力 ,  因此还需要进一步地探索与研

究 . 这种 pH 敏感创可贴结合了柔性丝网印刷电极

和固态电位法的最新进展 ,  为监测伤口愈合状况提

供了一种新的、 有吸引力的方法 . 

在此基础上 ,  Joseph 团队［47］在 2013 年设计了

A）

B）

C）

D）

E）

UV-insulating layer

Ag/AgCl layer

Carbon layer

Insulating layer
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conducting
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reference
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图 2  基于绷带的打印 pH 传感器

Fig.2  Printed pH sensor based on bandages

一种以非浸入性的、 连续的方式从人体汗液中产生

大量能量的“临时转移纹身生物燃料电池（tBFCs）”. 

采用丝网印刷技术将电池形状设计成“UC”,  阳极

（U）: CNT/TTF/LOx/Chitosan,  阴极（C）: Pt 黑修饰的碳

电极 . 经过测试可知 ,  功率密度可达 70 μW·cm-2. 

为了进一步提高可穿戴生物燃料电池的稳定

性 ,  Joseph 团队［48］在 2017 年制造了一种柔软、 可

拉伸、 高功率密度的电子皮肤生物燃料电池（如图 3

所示）来获取汗液中能量 . 通过独特的组合光刻图

形可拉伸的电子框架与丝网印刷技术 ,  高密度填充

三维碳纳米管为基础的生物阳极和阴极载体材料 ,  

将 EBFCs 设计成一个可拉伸的“岛桥”结构 . 然而 ,  

一个关键的挑战是缺乏相应薄的可穿戴式电源 ,  一

种有前途的解决办法就是开发一种可穿戴式能源收

集器 ,  例如 ,  利用人体汗液作为燃料为可穿戴生物

燃料电池发电 ,  在生理相关浓度的乳酸存在下 ,  可

以产生 1.2 mW·cm-2 的功率 . 此次设计展示了第

一个柔软、 可拉伸、 高功率的可穿戴电子皮肤的例

子 ,  在能源收集设备领域具有重大发现 . 

最近 ,   Wang 团队［49］采用紫外化学镀技术 ,  

制备了一种基于对苯二甲酸乙二醇酯（PET）薄膜

的金电极（PGE）葡萄糖传感器 . 通过紫外照射等步

骤 ,  在 PET 基片表面引入电极图案 ,  经测试和优

化研究 ,  制备的生物传感器测定汗液中葡萄糖水

平 ,  表现出良好的性能 . 然而 ,  Tolga 等［50］首次采

用硅烷法成功制备了不同厚度的 Mn3O4 薄膜 ,  在不

同的人工汗液浓度下进行测试 ,  结果发现 Mn3O4 薄

膜对不同汗液浓度非常敏感 ,  将有助于研究人员进

一步探索这种新型材料的传感能力 . 

随着社会的发展 ,  以汗液为燃料的可穿戴式电
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图 3  柔软、 可伸缩的穿戴式生物燃料电池

Fig.3  A flexible,  scalable wearable biofuel cell

子设备 ,  因其在医学等领域的广泛应用而引起了学

术界和工业界的广泛兴趣 . 然而 ,  在实际用例中面

临着许多关键挑战 ,  如可穿戴生物燃料系统缺乏用

于适形皮肤接触的柔软、 可拉伸的特性 ,  在未来的

研究中应试图通过开发可伸缩的生物燃料电池来解

决皮肤的适形问题 . 

4  其它类型在体酶生物燃料电池

酶生物燃料电池也可在动植物体内获取能量 ,  

早在 2003 年 ,  Mano 团队［51］设计了一种微型无隔

间葡萄糖 /O2 生物燃料电池 ,  将其植入葡萄中 ,  实

验表明电池功率的输出达到 0.35 μW·cm-2, 比早

先报道相比其功率高 12 倍 . 在此基础上 ,  此团队

又进行了动物实验 ,  尝试将生物燃料电池植入大

型蚱蜢体内 ,  结果实验失败了 ,  没有产生电力 . 后

来了解到 ,  许多昆虫体内的主要糖份是海藻糖 ,  海

藻糖与葡萄糖不同 ,  海藻糖没有 C1 醇功能 ,  而 C1

醇的氧化作用是催化酶的作用 . 因此 ,  在 2006 年

Mano 和 Heller 等［52］研究了一种以昆虫体液中的海

藻糖为燃料的生物燃料电池 ,  迈向昆虫中起作用的

一步 . 接下来 ,  Shoji K 等［53］将酶生物燃料电池植

入蟑螂体内 ,  通过循环伏安曲线（CV）进行电化学

测试 ,  以此来分析燃料电池在体内的电化学反应 . 

此外 ,  MacVittie 等［54］将配对电极植入两只龙

虾体内 . 其中一只龙虾体内植入的一对电极产生的

开路电压为 550 mV,  不足以激活作为示例电子设

备的电子表 . 将电极植入两只龙虾体内并串联起来 ,  

产生的双输出电压足以使手表正常工作 . 将以酶为

基础的生物燃料电池植入蛤蜊体内并串联起来也得

到了类似的结果 . 

最近 ,  BFCs 被植入不同的动物体内 ,  如大 

鼠［55-59］、 兔子［60］、 龙虾［61］等动物 ,  两年前 ,  Sales［55］

等团队研究了一种输出功率密度高的葡萄糖 /O2 混

合酶 BFCs 首次在留置导管的活体大鼠胸部植入手

术 . 在此基础上 ,  Pereira 等［61］采用柔性碳纤维电

极将酶生物燃料电池微型化 ,  为植入体生物燃料电

池提供动力 . 将酶生物燃料电池植入大鼠和活蚂蚱

体内 ,  用于环境监测 ,  目前正在进行研究 . 

第一个生物燃料电池从植物中丰富的“燃料”中

提取能量的例子已经被报道 ,  因此 Reuillard 等［62］ 

将酶生物燃料电池植入橙浆中（如图 4 所示）,  利用

橙浆中的葡萄糖和果糖获取能量 ,  但需要注意的

是 ,  利用丰富的生物燃料和氧作为电子受体时的生

物燃料电池 ,  其开路电压在热力学上受到生物燃料

氧化电位与还原电位差的限制 . 此次实验延续了不

同的可植入生物燃料电池用于激活电子设备的研究

路线 ,  主要用来对环境进行监测 . 
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图 4  植入橙浆中的酶生物燃料电池

Fig.4  Enzyme biofuel cell implanted in orange pulp

5  在体酶生物燃料电池面临的挑战

近年来 ,  人们对在体生物燃料电池的研究与发

展越来越感兴趣 . 然而对于植入或可穿戴式生物燃

料电池来说面临着很多挑战 : 

（1） 生物相容性问题 : 植入式生物燃料电池在

体内必须具有足够的生物相容性 ,  并且不会引起任

何化学或生物上的不良反应 ; 

（2） 选择合适大小的电源 : 可穿戴式电子设备

在体外应具有薄的、 柔软的、 可伸缩等特性 ,  以便

能够与人体皮肤进行共形整合 ,  而不会引起身体强

烈的反应 ;

（3）生物电极的稳定性 : 在体的酶生物燃料电

池需要具有良好的稳定性 ,  可在活的生命体内进行

长期的操作 ,  最终用于人类的应用 . 

6  总结与展望

综述了近年来酶生物燃料电池在体液发电中

的研究与进展 ,  生物燃料电池是一种很有前途的设

备 ,  可以提供从生理资源中提取的电能 . 然而 ,  通

过一些应用 ,  也强调了在体酶生物燃料电池面临的

挑战 . 随着人们对在体酶生物燃料电池发展越来越

感兴趣 ,  在不久的将来 ,  我们将会看到更多领域的

实际应用 . 
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Research Progress of on Body Enzyme Biofuel Cell

NING Yong-yue1 *,  LI Gang-yong2,  ZHENG Xu-chao3,  XU Cui-xing4,  
ZHOU Ming1, 4 *,  HU Zong-qian5

（1. Changchun University of Science and Technology, School of Chemistry & Environmental Engineering, 
Changchun 130022, China; 2. University of Science and Technology Beijing, State Key Laboratory of New 

Technology of Iron and Steel Metallurgy, Beijing 100850, China; 3. Hunan University, College of Chemistry 
and Chemical Engineering,  Changsha 410082, China; 4. Northeast Normal University, College of chemistry,  

Changchun 130024, China; 5. Beijing Institute of Radiation Medicine, Beijing 100850, China）

Abstract: EBFCs have high specificity and catalytic performance,  which can catalyze the fuel related to redox 

reaction and obtain electric energy. Available biofuels,  such as glucose,  lactate and pyruvate,  can be extracted from 

sweat,  tears and blood,  thus EBFCs using body fluid as fuel are promising in application of implantable or wearable 

devices. Bioelectrocatalysis mechanism was used to investigate the application of EBFCs in power generation from 

body fluid. The main challenges and future prospects of implantable or wearable biofuel cells were also discussed.

Key words: enzyme biofuel cell; bioelectrocatalysis;  implantable device;  wearable device

［60］  Miyake T,  Haneda K,  Nagai N,  et al. Enzymatic biofuel 

cells designed for direct power generation from biofluids 

in living organisms［J］. Energy Environ Sci,  2011,  4
（12）: 5008-5012. 

［61］  Pereira A R,  de Souza J C P,   Iost R M,  et al. 
Application of carbon fibers to flexible enzyme electrodes

［J］.  J Electroanal Chem,  2016,  780: 396-406.

［62］  Reuillard B,  Le Goff A,  Agnès C,  et al. Direct electron 

transfer between tyrosinase and multi-walled carbon 

nanotubes for bioelectrocatalytic oxygen reduction［J］. 

Electrochem Commun,  2012,  20: 19-22.


