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1 EINLEITUNG UND PROBLEMSTELLUNG  
Erworbene Erkrankungen, traumatische Verletzungen oder angeborene Fehl-

bildungen können die Ursachen knöcherner Defekte darstellen [1]. Berichte 

über den Ersatz von defektem körpereigenen Gewebe zur Wiederherstellung 

der Integrität und Funktionalität durch verschiedene Materialien reichen bis ins 

5. Jahrhundert v. Chr. zurück. Archäologische Ausgrabungen lassen darauf 

schließen, dass schon früh Zähne von Ochsen oder menschlichen Leichen, Ko-

rallen, Muscheln, Elfenbein, Holz und Metalle für den Ersatz fehlender Zähne 

bei Menschen verwendet wurden [2, 3]. 1686 beschrieb der dänische Chirurg 

Job van Meekeren [4] den Ablauf der ersten xenogenen Knochentransplantati-

on an Defekten des menschlichen Schädelknochens durch den Ersatz mit 

Hundeknochen [4-6]. Des Weiteren wurden Gold- und Silberplatten, sowie Teile 

von Kokosnussschalen in prähistorischen Schädeln gefunden, welche auf The-

rapieversuche mit Knochenersatzmaterialien (KEM) schließen lassen [5, 7]. 

Die experimentell-wissenschaftlichen Grundlagen für die heutige Entwicklung 

wurden bereits 1895 durch Ollier und Barth [8] gelegt, die erstmals eine syste-

matische Untersuchung von KEM in Tierversuchen durchführten und die 

Kategorisierung der Transplantate abhängig von ihrer Herkunft in autogene 

(von demselben Individuum), allogene (von einem genetisch anderen Individu-

um derselben Art) und xenogene (von einer anderen Spezies) Transplantate 

einführten [8]. Neben den biologischen KEM sind außerdem die synthetischen 

KEM, sowie Kompositmaterialien zu nennen [9].  

Dank seiner osteokonduktiven (Bereitstellung einer Leitstruktur, in die der um-

gebene Knochen einwachsen kann) und osteoinduktiven (Stimulation zur 

Knochenneubildung) Eigenschaften, sowie der guten Einheilungschancen auf 

Grund nicht vorhandener allergener oder infektiöser Potenz, konnten sich kör-

pereigene (autologe) Knochentransplantate als goldener Standard im Bereich 

der Therapie von knöchernen Defekten etablieren. Jedoch führten die nachteili-

gen Eigenschaften, wie die limitierte Verfügbarkeit und erhöhte Entnahme-

morbidität zu einer gesteigerten Nachfrage nach attraktiven Alternativen, wie 

beispielsweise den synthetischen KEM [1]. 
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Dank intensiver Forschungen im Bereich der KEM sind heute zahlreiche unter-

schiedliche Materialien verschiedener Hersteller, wie beispielsweise bioaktive 

Gläser (BioGran®) [10], Keramiken (Biosorb®) [11] und Komposite aus Hydro-

xylapatit und Polymeren (HAPEX®) [12] kommerziell erhältlich und führten so 

zu einem umfangreichen Spektrum an verfügbaren KEM [10-13]. Im Mittelpunkt 

des klinischen und experimentellen Interesses stehen auch die mineralischen 

Knochenzemente, wie beispielsweise die Calciumphosphat-Zemente (CPC) 

und Magnesiumphosphat-Zemente (MPC) [14]. Sie sind resorbierbar, biokom-

patibel, osteokonduktiv und somit geeignet für die biomedizinische Anwendung. 

Ihr spröder Charakter limitiert den Einsatz dieser Zemente jedoch auf 

nicht-lasttragende Bereiche (z.B. Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie). Die Bioab-

baubarkeit gewährleistet den Ersatz des Materials durch neugebildeten 

Knochen. Des Weiteren ermöglichen die Pastenform und die selbstabbinden 

Eigenschaften des Zementes das Auffüllen von Defekten unterschiedlicher 

Form und Größe und die minimalinvasive Applikation unter radiologischer Kon-

trolle mit anschließender Aushärtung [15-17].  
MPC zeichnen sich gegenüber den CPC vor allem durch ihre besser kontrol-

lierbare Abbaubarkeit und ihre initial hohen Festigkeiten aus. Magnesiumionen 

spielen eine wichtige Rolle im Knochenmetabolismus und sind beispielsweise 

verantwortlich für die Mineralisation der Knochenmatrix. Diese positiven Eigen-

schaften führten in den letzten Jahren zu einem gesteigerten Interesse an MPC 

für die biomedizinische Anwendung [15, 16, 18].  

Ein alternativer Reaktionsmechanismus zur konventionellen Lösungs-Fällungs-

Reaktion der mineralischen Knochenzemente ist von den sogenannten Glasio-

nomerzementen (GIZ) bekannt: Klassische GIZ aus dentalen Anwendungen 

bestehen aus Calcium-Aluminium-Silikat-Glas und Polyacrylsäure ((C3H4O2)n, 

PAA), wobei Aluminiumionen aus dem Glas gelöst werden und mit der Säure zu 

einem Aluminiumpolycarboxylatgel komplexieren. Trotz der sehr guten Materi-

aleigenschaften sind klassische GIZ für die Anwendung am Menschen aufgrund 

der Freisetzung von potentiell toxischen Aluminiumionen problematisch [19, 20]. 

Der Vorteil der MPC in Kombination mit PAA bestünde darin, dass keine Alumi-

niumionen im Ausgangsmaterial vorhanden sind und die Vernetzung alternativ 
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durch freigesetzte Magnesiumionen stattfinden kann. Aus der Literatur sind bis-

her nur wenige derartige Ansätze, vorwiegend für CPC, bekannt [21, 22]. 

Ziel der vorliegenden experimentellen Studie war es, den Reaktionsmechanis-

mus von GIZ auf verschiedene MPC-Systeme zu übertragen und magnesium-

haltige Zementsysteme mit Säuremischungen, die von den GIZ bekannt sind, 

zu kombinieren. Ausgangsstoff war jeweils Trimagnesiumphosphat (Mg3(PO4)2, 

Farringtonit) unterschiedlicher Reaktivität, welches mit Diammoniumhydrogen-

phosphat ((NH4)2HPO4), DAHP) und PAA zur Reaktion gebracht wurde. Die 

anschließende systematische Analyse der Zementsysteme sollte über die Ver-

arbeitbarkeit, Abbindedauer, pH-Wert und Temperatur-Verläufe während des 

Abbindens, Druckfestigkeiten und Phasenzusammensetzungen Aufschluss ge-

ben und die so gewonnenen Erkenntnisse zur Beurteilung der Eignung dieser 

Zemente als injizierbare Zementpasten möglicherweise in lasttragenden Berei-

chen dienen. 
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2 KENNTNISSTAND 

2.1 Aufbau und Funktion des Knochens 

Die Knochenmatrix besteht zu 70 % aus einem anorganischen Teil, welcher 

überwiegend durch calciumdefizitäres Hydroxylapatit (Ca9(PO4)5(HPO4)OH, 

CDHA) gebildet wird [1] und zu 30 % aus einem organischen Teil, der haupt-

sächlich aus Kollagen Typ I besteht [23]. Der Knochen wird an seinen 

Außenflächen mit Ausnahme der überknorpelten Gelenkflächen von einer der-

ben, fibrösen Membran, dem Periost umgeben. Eine äußere dichte 

Gewebsschicht, die sogenannte Kompakta, liegt der inneren schwammartigen 

Spongiosa auf, die aus vielen lastorientierten Knochentrabekeln besteht [1].  

Das Knochengewebe enthält knochenspezifische Zellen wie die Osteozyten, 

Osteoblasten und Osteoklasten. Osteoblasten sind verantwortlich für die Mine-

ralisationsprozesse und bilden das Osteoid - eine nicht mineralisierte 

organische Substanz [1]. In den mineralisierten Knochen eingebaute Osteoblas-

ten wandeln sich dort zum Teil in Osteozyten um und sorgen für den Erhalt der 

Matrix. Osteoklasten sind mehrkernige Zellen, die durch Sekretion von proteoly-

tischen Enzymen und Salzsäure für die Resorption des Knochengewebes 

verantwortlich sind [23].  

Der menschliche Knochen ist ein komplexes, dynamisches Gewebe, welches 

durch permanente Umbauvorgänge („Remodeling“) durch die Osteoblasten und 

Osteoklasten gekennzeichnet ist. Des Weiteren besitzt Knochengewebe die 

Fähigkeit zur Regeneration. Das bedeutet, dass verletztes Knochengewebe 

unter Wiederherstellung der vollständigen Funktionsfähigkeit des ursprüngli-

chen Gewebes ausheilen kann [1, 7]. Bei der Knochenheilung wird zwischen 

einer primären und einer sekundären Knochenheilung unterschieden, wobei in 

der Regel letztere stattfindet. Sie beinhaltet die Knochenneubildung über den 

Umweg eines Kallusgewebes, welches im Laufe des Heilungsprozesses mine-

ralisiert. Die primäre Knochenheilung findet ohne Kallusbildung durch direkte 

Anlagerung von neuem, durch die Osteoblasten gebildeten Knochengewebes 

statt. Sie kann jedoch nur bei unvollständiger Fraktur oder bei idealer Adaption 

der Frakturenden (mittels operativer Osteosynthese) stattfinden [1].  
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2.2 Knochenersatzmaterial  

Knöcherne Defekte können die Folge von erworbenen Erkrankungen, wie bei-

spielsweise Entzündungen, Zysten, Tumore, traumatische Verletzungen oder 

angeborenen Fehlbildungen sein [1]. Ab einer bestimmten, sogenannten kriti-

schen Defektgröße ist das Regenerationspotential für die Knochenheilung nicht 

ausreichend und der Defekt muss mit Hilfe von Knochentransplantaten oder 

KEM therapiert werden. Defekte von kritischer Größe sind definiert als die 

kleinste Größe eines knöchernen Defektes, der nicht während der Lebenszeit 

des Individuums spontan ausheilen wird [24-26]. In Tierversuchen an Schwei-

nen wurden Werte von 10 x 10 mm als kritische Defektgröße angesehen [27].  

Autogene Transplantate stammen von demselben Individuum und konnten sich 

auf Grund vieler positiver Eigenschaften als Goldstandard etablieren. Sie die-

nen dem einwachsenden Knochen als Gerüst (Osteokonduktion) und sind 

gekennzeichnet durch die Stimulation der Knochenneubildung (Osteoinduktion) 

sowie guten Einheilungschancen dank ihrer nicht vorhandenen allergenen oder 

infektiösen Potenz [1, 23, 28, 29]. Jedoch bedeutet das zweite Operationsgebiet 

eine erhöhte Belastung für den Patienten, was mit Komplikationen wie Schmer-

zen und Morbidität einhergehen kann [30]. Außerdem ist die Verwendung von 

autogenen Transplantaten durch die limitierte Verfügbarkeit beschränkt [1, 7, 

31]. Allogene Transplantate stammen von einem genetisch anderen Individuum 

derselben Art, wohingegen xenogene Transplantate einer anderen Spezies 

entnommen werden. Nachteilig hierbei wirkt sich das höhere Komplikationsrisi-

ko bei der Einheilung aus, da eine immunologische Reaktion des Empfängers 

gegen Transplantatantigene zu erwarten ist und es zu einer Abstoßungsreakti-

on kommen kann [1]. Des Weiteren besteht die Gefahr der Übertragung von 

bakteriellen Infektionen [32]. Die oben genannten nachteiligen Eigenschaften 

der autogenen, allogenen und xenogenen Transplantate in Kombination mit 

Fortschritten in der chirurgischen Technik und in der Technologie der Materia-

lien [7, 33] führten zur Entwicklung vieler verschiedener KEM, die sich in ihrer 

Zusammensetzung, ihren Eigenschaften und ihrem Anwendungsbereich unter-

scheiden [1, 34].  

Die Anforderungen an KEM sind hoch. Sie sollen als biokompatibler Platzhalter 

fungieren, der eine bindegewebsartige Ausheilung des Defektes vermeidet. Des 
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Weiteren sollen KEM die Knochenneubildung stimulieren, als Gerüst für den 

einwachsenden Knochen dienen und an die Defektgröße adaptierbar sein. 

Durch die Resorption des Materials nach einem bestimmten Zeitraum soll der 

Ersatz des KEM durch neu gebildeten Knochen möglich sein [1, 6, 7, 33, 35]. 

KEM können abhängig von ihrer Herkunft in biologische und synthetische KEM 

eingeteilt werden. Außerdem besteht die Möglichkeit, KEM mit patienteneige-

nen Zellen und Wachstumsfaktoren zu kombinieren, um so eine verbesserte 

Osteoinduktivität des Materials zu erzielen [36, 37]. KEM biologischer Herkunft 

sind beispielsweise Korallen [35], Kollagen und Chitin [38, 39]. Aus dem Be-

reich der synthetischen KEM sind beispielsweise Polymere wie Polymethyl-

methacrylat (PMMA) und Polyglykolsäure und Keramiken wie bioaktive Gläser, 

Hydroxylapatit (Ca5(PO4)3OH, HA) und Glasionomere zu nennen [40] . In den 

letzten Jahren haben vor allem die mineralischen Knochenzemente, wie bei-

spielsweise die CPC eine wichtige Rolle im Therapiekonzept von knöchernen 

Defekten eingenommen [41].  

2.3 Anwendung verschiedener Zementsysteme in der 
Medizin  

Zahlreiche Zementsysteme finden Anwendung in verschiedenen medizinischen 

Bereichen. Sie unterscheiden sich in ihrer Zusammensetzung und ihren Eigen-

schaften. Beispielsweise wurden bereits Ende des 19. Jahrhunderts 

Zinkphosphat-Zemente für die Behandlung von kariösen Läsionen an Zähnen 

verwendet. Des Weiteren werden sie, wie auch die GIZ in der Zahnheilkunde 

zur Befestigung von Restaurationsarbeiten wie Kronen und Brücken einge-

setzt [15, 42-44]. GIZ besitzen dank der Fluoridfreigabe kariesprophylaktische 

Eigenschaften [45]. Zinkoxid-Eugenol-Zemente dienen in der Endodontie als 

Wurzelfüllmaterial [46]. Zementsysteme auf Basis von PMMA finden Verwen-

dung als KEM in der Vertebroplastie. Sie werden in minimalinvasiven 

Operationsverfahren zur Behandlung von beispielsweise Osteoporo-

se-induzierten Wirbelkörperfrakturen eingesetzt [47, 48]. Im Gegensatz zu den 

auf PMMA basierten Knochenzementen, die form- und lagestabil im Defekt ver-

bleiben, sind mineralische Knochenzemente durch ihre Bioabbaubarkeit 

gekennzeichnet, was einen Ersatz durch neugebildeten Knochen 

ermöglicht [17]. 
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 Calciumphosphat-Zemente  

CPC können dank ihrer Injizierbarkeit [21] und selbstabbindenden Eigenschaf-

ten [49] direkt in knöcherne Defekte eingebracht werden. Dieser Vorteil im 

Vergleich zu anderen KEM, die in der Regel eine vorgefertigte Geometrie auf-

weisen [49], kombiniert mit weiteren positiven Eigenschaften führten dazu, dass 

sich CPC in den letzten Jahren im Therapiekonzept unterschiedlichster Fraktur-

behandlungen etablieren konnten [17, 50, 51].  

Beginn der 80er Jahre wurde der erste selbsthärtende CPC von Brown und 

Chow [49] entdeckt. Bei der Reaktion von Tetracalciumphos-

phat (Ca4(PO4)2O, TTCP) mit dibasischem Calciumphosphat (CaHPO4, DCP, 

Monetit) bildet sich HA [49]. 10 Jahre später wurde das erste kommerziell er-

hältliche CPC vorgestellt und in der Therapie von kraniofazialen, dentalen und 

orthopädischen Defekten eingesetzt [16].  

Trotz der vielen unterschiedlichen Zementzusammensetzungen entsteht bei der 

Zementreaktion immer entweder HA oder dibasisches Calciumphosphatdihydrat 

(CaHPO4·2H2O, DCPD, Bruschit), was zur Einteilung der CPC in HA-Zemente 

und DCPD-Zemente führte. Diese Einteilung erfolgt abhängig von der Zement-

zusammensetzung und des bei der Abbindereaktion auftretenden 

pH-Wertes [17]. pH-Werte von 4,2 und größer führen zu Bildung von HA. Un-

terhalb dieses pH-Wertes werden Orthophosphationen protoniert und es bilden 

sich die sekundären Phosphatverbindungen Bruschit und dessen wasserfreie 

Variante Monetit [52-54]. Als Beispiel für DCPD-Zemente sei die Kombination 

aus β-Tricalciumphosphat (β-Ca3(PO4)2, β-TCP) mit Phosphorsäure (H3PO4, 

PA) genannt [55]. Allgemein führt die Zugabe von einem oder mehreren reakti-

ven Calciumphosphaten (CaP) in eine wässrige Lösung zu einer Fällung des 

Reaktionsproduktes [54]. Dabei bildet sich zunächst eine übersättigte Lösung, 

aus der weniger lösliche HA- oder Bruschit-Kristalle ausfallen. Durch Kristall-

verzahnung und Kristallwachstum bildet sich eine stabile mineralische 

Matrix [17, 54]. Das Produkt der CPC stellt ein poröses keramisches Material 

mit sprödem Bruchverhalten und verglichen mit natürlichem Hartgewebe wie 

Knochen oder Zähnen, niedrigen Biegefestigkeiten dar [54]. Für HA-Zemente 

werden Zugfestigkeiten von 16 MPa und Druckfestigkeiten von 83 MPa [43], für 

DCPD-Zemente jedoch lediglich Zugfestigkeiten von 10 MPa [56] und Druckfes-
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tigkeiten von 60 MPa [17] beschrieben. Diese Eigenschaften begrenzen den 

Einsatz bisher auf nicht-lasttragende Bereiche [57] wie beispielsweise die The-

rapie von maxillofazialen [41] oder kraniofazialen Defekten [54, 58].  

Durch Modifikationen des Materials, wie die Einflussnahme auf die Porosität 

durch Veränderung des Pulver-zu-Flüssigkeitsverhältnis (PLR)  [21, 54], die 

Verwendung von faserverstärkten Materialien [59, 60], den Einsatz von dualhär-

tenden Zementsystemen [54] oder die Modifikation der Zementflüssigkeit durch 

Zugabe von Polymeren [61, 62] kann eine Verbesserung der mechanischen 

Eigenschaften erreicht werden. Des Weiteren wird eine Reduktion des spröden 

Charakters und eine Steigerung der Festigkeiten beispielsweise durch die Ver-

netzung von Calciumionen mit PAA realisiert [63, 64].  

Die Ähnlichkeit von CPC zur mineralischen Komponente des Knochens führt 

zur ausgezeichneten Biokompatibilität der CPC [16] und trägt zusammen mit 

der Osteokonduktivität zu den vorteilhaften biologischen Eigenschaften der 

CPC bei [16, 65-68]. Des Weiteren hat die Resorptionsrate einen entscheiden-

den Einfluss an der Qualität der Zemente als KEM, da sie den gewünschten 

in vivo Ersatz des Materials durch neu gebildeten Knochen ermöglicht [7]. Wich-

tig ist hierbei, dass die Resorptionsrate des KEM mit der 

Knochenneubildungsrate übereinstimmt [69]. DCPD-Zemente weisen im Ver-

gleich zu HA-Zementen eine höhere in vivo Resorptionsrate auf [41, 70]. Die 

unterschiedlichen Resorptionsraten der Zemente können durch deren Löslich-

keit erklärt werden. DCPD-Zemente sind unter physiologischen Bedingungen 

löslich und somit chemisch resorbierbar. Für Monetit und Bruschit sind Löslich-

keiten in Wasser von 41-48 mg/l und 85-88mg/l bekannt [71]. HA jedoch weist 

lediglich Löslichkeiten von 0,2-0,3 mg/l in Wasser auf [54, 68]. Der Abbau von 

HA-Zement kann folglich nur über osteoklastäre Aktivität erfolgen [72]. Zusätz-

lich konnte eine in vivo Transformation von DCPD-Zementen in HA beobachten 

werden [53, 73], welche jedoch durch Zugabe von schlecht löslichen Magnesi-

umsalzen, wie beispielsweise Magnesiumoxid (MgO) verhindert werden 

kann [74].  

 Magnesiumphosphat-Zemente  

In den letzten Jahren lässt sich ein gesteigertes Interesse an MPC als KEM be-

obachten. Magnesium ist unter anderem für die Mineralisation der 
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Knochenmatrix verantwortlich und spielt somit eine wichtige Rolle im Knochen-

metabolismus [18]. Kakei et al. [75] beobachteten hohe Konzentrationen von 

Magnesiumionen (1 Gew.%) in Schädelknochen von neugeborenen Ratten, 

welche innerhalb eines Jahres auf die Hälfte sank. Dies zeigt einen Zusam-

menhang zwischen der Magnesiumionenkonzentration und der Bildung 

beziehungsweise des Wachstumsstadiums von neuem Knochen [75, 76]. Auch 

Wu et al. [77] ermittelten eine gesteigerte Osteoblastenaktivität bei erhöhter 

Magnesiumionenkonzentration [77]. Weitere Gründe für das zunehmende Inte-

resse an MPC sind die besser kontrollierbare Abbaubarkeit und die initial hohen 

Festigkeiten [15, 16].  

2.3.2.1 Geschichtlicher Hintergrund der MPC für bio medizinische Anwen-
dungen 

Struvit (MgNH4PO4·6H2O) stellt das häufigste Reaktionsprodukt in Magnesi-

um-Ammonium-Phosphatzementsystemen dar [78] und kommt beispielsweise 

als pathologische Verkalkung in Nierensteinen vor [79]. Durch Zugabe einer 

wässrigen Ammoniumphosphatlösung kann Struvit beispielsweise gemäß For-

mel (1) und (2) aus MgO oder Farringtonit gewonnen werden [15, 80-82]. 

��� + �����	�� + 5 ��� → �����	�� ⋅ 6 ��� (1) 
 

2����	���� + 3�������	�� + 36 ��� → 6 �����	�� ⋅ 6 ��� + ��	�� (2) 

 

1845 wurden Kristalle dieses Minerals mit einer Länge von 2,5 cm in einem 

Erdgraben in Hamburg gefunden. Dieser Graben wurde vermutlich für die Ent-

sorgung von Abfall und Exkrementen verwendet. Gemäß Ulex [83] entstanden 

diese Kristalle durch die Infiltration von Urin. Er nannte dieses Material nach 

dem Mineralogen und Diplomaten Heinrich von Struve Struvit [15, 83]. Viele 

Wissenschaftler beschreiben außerdem das Vorkommen von Struvit in Ablage-

rungen von Abwasser [15, 84, 85]. MPC werden dank ihres schnellen 

Abbindeverhaltens und der mechanischen Festigkeit im Bauingenieurswesen 

für die zeitsparende Ausbesserung defekter Straßen und Flugzeuglandebahnen 

verwendet [86, 87]. Außerdem besteht die Möglichkeit der Nutzung von MPC 

für die Immobilisation von Atommüll [88]. Bereits 1940 verwendete Prosen [89] 

MPC für das Gießen von Dentallegierungen [86, 89]. Diese Systeme bestanden 
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aus MgO welches mit PA zu wasserlöslichem Magnesiumdihydrogenphosphat 

(Mg(H2PO4)2·nH2O) reagierte [86, 89]. Die Forschungsergebnisse, die diesen 

Anwendungsbeispielen zugrunde liegen, stellen bedeutende Erkenntnisse im 

Bereich der MPC dar. Jedoch entdeckte man erst viel später die mögliche Eig-

nung von MPC für biomedizinische Anwendungen.  

1993 und 1995 publizierten Driessen et al. [90] ihre Forschungsergebnisse für 

die in vivo Anwendung von Zementimplantaten, bestehend aus MgO, DCP und 

Newberyit (MgHPO4·3H2O). Vor Beginn der Zementimplantation in Ratten und 

1, 2, 4, und 8 Wochen danach wurden die Zementproben unter anderem auf 

ihre mechanische Festigkeit hin geprüft und es konnten absteigende Werte ge-

messen werden. Die visuelle Inspektion nach Entnahme der Implantate ergab 

keine Änderung der Form oder Größe. Eine Transformation von DCP in Apatit 

konnte beobachtet werden, lief jedoch im Vergleich zu Proben ohne Magnesi-

umanteil deutlich langsamer ab [90, 91].  

Lally [92] untersuchte die Reaktion von MgO mit Kaliumphosphat (K3PO4), was 

zur Bildung eines auf Magnesium basierten Knochenersatzzementes führte und 

somit von besonderer Bedeutung für die biomedizinische Anwendung ist. Einige 

erfolgreiche Anwendungen mit diesen MPC-Implantaten konnten bereits in Be-

cken,- und Röhrenknochen durchgeführt werden [16, 92]. Einige Studien [78, 

82, 93-95] untersuchten auch Struvitbildende Zementsysteme für die biomedizi-

nische Anwendung. Sie konnten Druckfestigkeitswerte von über 50 MPa und 

Abbindezeiten von 3-10 min ermitteln [78, 82, 93-95]. Neben diesen, für den 

Anwender geeignete Eigenschaften [82] trägt die Biokompatibilität der MPC [96] 

einen entscheidenden Anteil zur Anwendung im biomedizinischen Bereich bei.  

2.3.2.2 Abbindemechanismus und Eigenschaften von MP C für biomedizi-
nische Anwendungen 

Das Produkt der MPC entsteht durch eine exotherme Säure-Base-Reaktion ei-

ner festen Phase, bestehend aus MgO oder Farringtonit mit PA oder Lösungen 

primärer (z.B. Kaliumdihydrogenphosphat (KH2PO4, KDHP)) bzw. sekundärer 

Phosphate (z.B. DAHP, Dinatriumhydrogenphosphat (Na2HPO4) und Dikalium-

hydrogenphosphat (K2HPO4)) [16, 97]. Neben Struvit gibt es weitere 

Reaktionsprodukte wie beispielsweise Trimagnesiumphosphathydrat 

(Mg3(PO4)2·H2O), Magnesiumhydroxid (Mg(OH)2), Newberyit [98, 99], Dittmarit 
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(NH4MgPO4·H2O), Schertelit (Mg(NH4)2(HPO4)2·4H2O), Stercorit 

(Na(NH4)HPO4·4H2O) und Hannayit ((NH4)2Mg3(HPO4)4·8H2O) [80, 97], wobei 

die Ursache für die unterschiedlichen Reaktionsprodukte unter anderem in der 

Reaktionskinetik liegt [100]. 

Tab. 1 gibt eine Übersicht über die verschiedenen MPC-Formulierungen und 

mögliche Reaktionsgleichungen [16, 78, 98, 101-104].  

Tab. 1:  Übersicht über verschiedene MPC-Formulierungen und mögliche Reaktionsgleichungen. 

 

Die Umwandlung von Struvit zu Dittmarit und umgekehrt ist möglich. Dittmarit 

bildet sich, wenn Struvit höheren Temperaturen in Anwesenheit von überschüs-

sigem Wasser ausgesetzt ist. Dieses kann wiederum in Anwesenheit von 

überschüssigem Wasser bei Raumtemperatur reversibel in Struvit umgewandelt 

werden. Bei Temperaturen über 55 °C zersetzt sich Struvit unter Freigabe von 

Ammoniak (NH3) und Wasser. Bei vollständiger Freigabe aller NH3-Moleküle 

bildet sich Newberyit [78, 80].  

Struvitbildende Zementsysteme weisen abhängig von der Zusammensetzung 

einen gut einstellbaren pH-Wert auf. Beispielsweise reagiert Farringtonit mit 

DAHP in wässriger Lösung zu Struvit und Newberyit. Dieses Zementsystem 

bindet unter neutralen pH-Wert-Bedingungen ab [82, 95, 105]. 

Kanter et al. [106] konnten einen neutralen pH-Wert bei MPC bestehend aus 

Farringtonit, Ammoniumdihydrogenphosphat (NH4H2PO4, ADHP) und DAHP zu 

Beginn der Abbindereaktion messen, welcher jedoch nach 30 min mit einem 

pH-Wert von 4 deutlich im sauren Bereich lag [106]. 

MPC können bei Raumtemperatur [86] oder sogar bei niedrigeren Temperatu-

ren aushärten, wie die Versuche von Yang und Wu [86] zeigten. Ihnen gelang 

Reaktionsgleichung 
Trivialname des  
Produktes 

MgO+H3PO4+2H2O �  MgHPO4·3H2O Newberyit [16, 101] 

MgO+NH4H2PO4+5H2O �  MgNH4PO4·6H2O Struvit [16, 103] 

MgO+2NH4H2PO4+3H2O �    Mg(NH4)2(HPO4)2·4H2O Schertelit [98] 

MgHPO4+NH3+H2O �  MgNH4PO4·H2O Dittmarit [78, 104] 
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es, MPC bei Temperaturen von -10 °C abbinden zu lassen [107]. Die Reakti-

onsgeschwindigkeit ist unter anderem abhängig vom Dissoziationsgrad des 

MgO, wobei die exotherme Reaktion die Reaktionskinetik beschleunigt [108]. 

Weitere Einflussfaktoren auf die Abbindedauer sind das PLR, die Sintertempe-

ratur und Partikelgröße der Ausgangspulver, das Magnesium-zu-Phosphat-

Verhältnis und der Einsatz von Abbindeverzögerern. Wang et al. [109] konnten 

zeigen, dass ein hoher Anteil an MgO zu einer Steigerung des pH-Wertes auf 

Grund von freiwerdenden Hydroxidionen (OH-) führt und dadurch die Reaktion 

von MgO mit KDHP beschleunigt. Ein hohes PLR führt also zu kurzen Abbinde-

zeiten. Die Maximaltemperatur unterschied sich ebenfalls abhängig vom PLR. 

Bei einem PLR von 3 g/ml entwickelten sich Temperaturen von bis zu 47 °C 

wohingegen lediglich 34 °C bei einem PLR von 1,67 g/ml erreicht wurde. Ursa-

che hierfür ist die geringere Wärmeentwicklung bei höherem Wasseranteil, 

welcher der Reaktion zur Verfügung steht. Eine geringere Wärmeentwicklung 

führt zu einer niedrigen Hydratationsrate und somit zu einer längeren Abbinde-

dauer [109]. Soudeé und Péra [108] konnten durch Sinterung (Sintertemperatur 

1250 °C und 1500 °C) von MgO eine Reduktion der Oberfläche, eine Erhöhung 

der Kristallgröße und eine Senkung der Reaktivität erreichen. Dies zeigte sich in 

verlängerten Abbindezeiten mit Zunahme der Sintertemperatur [108]. Klam-

mert et al. [110] stellten fest, dass eine Verkürzung der Abbindedauer durch das 

Mahlen der Ausgangspulver erreicht werden kann [110]. Dies basiert auf der 

durch das Mahlen entstehenden, verringerten Partikelgröße, der damit verbun-

denen vergrößerten Oberfläche und der daraus resultierenden erhöhten 

Reaktivität des Pulvers [16, 108, 110]. Qiao et al. [111] konnten in ihren Unter-

suchungen der Zementeigenschaften von Systemen, bestehend aus MgO und 

KDHP eine Abnahme der Abbindedauer mit steigendem Magnesi-

um-zu-Phosphatverhältnis beobachten [111]. Durch die Zugabe von 

Abbindeverzögerern, wie beispielsweise Zitronensäure kann das Abbindever-

halten der MPC kontrolliert und an die gegebenen Anforderungen angepasst 

werden [106, 110].  

MPC sind durch initial hohe Druckfestigkeiten gekennzeichnet. Jedoch be-

schränkt auch hier der spröde Charakter die Anwendung auf nicht lasttragende 

Bereiche [15, 16]. Die mechanischen Eigenschaften des abgebundenen Ze-

ments sind unter anderem vom PLR abhängig und können beispielsweise durch 
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Zugabe von Additiven modifiziert werden. Hall und Stevens [104] konnten bei-

spielsweise in einem Zementsystem bestehend aus MgO, ADHP und Wasser 

eine Steigerung der Druckfestigkeiten von 11 MPa auf 57 MPa und der Biege-

festigkeiten von 2,1 MPa auf 10 MPa durch Reduktion des Wasseranteils von 

12 % auf 6 % erreichen [104]. Zementflüssigkeit, die während der Abbindereak-

tion nicht verbraucht wird, verbleibt in den Hohlräumen der Kristallmatrix und ist 

verantwortlich für den porösen Charakter der Zemente. Mit steigendem Was-

seranteil nimmt die Porosität zu, was zur Reduktion der mechanische Festigkeit 

führt [21, 54]. 

Zur Verbesserung der Injizierbarkeit von mineralischen Knochenzementen ist 

die Zugabe von Citraten bekannt, welche eine Adsorption des Citrates auf den 

Oberflächen der Zementkomponenten bewirkt und somit zu einer elektrostati-

schen Abstoßung der Partikel führt. Dies hat einen verflüssigenden Effekt der 

Zemente zur Folge. Hohe Citratkonzentrationen wirken sich jedoch negativ auf 

die mechanischen Eigenschaften in Form von sinkenden Druckfestigkeitswerten 

aus [82, 112]. Eine verbesserte Injizierbarkeit kann außerdem durch kleine PLR 

erreicht werden [82], was sich jedoch, wie bereits erwähnt, nachteilig auf die 

mechanische Festigkeit des Produktes auswirkt [104].  

MPC sind bioabbaubar und es gibt bereits Hinweise auf eine antibakterielle 

Wirkung sowie Eignung als Knochenkleber. Jedoch bergen ammoniumhaltige 

MPC das Risiko der Freisetzung von potentiell gefährlichen 

Ammoniumionen [86]. In Tierversuchen konnte jedoch gezeigt werden, dass 

ammoniumhaltige MPC weder mutagen noch kanzerogen sind [96]. Des Weite-

ren zeigten Forschungsergebnisse von Mestres et al. [86], dass der 

vollständige, beziehungsweise teilweise Ersatz von ADHP durch Natriumdihyd-

rogenphosphat (NaH2PO4) möglich ist. Der entstandene Zement zeigt für die 

klinische Anwendung geeignete Abbindezeiten, gute Druckfestigkeiten und an-

tibakterielle Eigenschaften gegenüber S. Sanguinis [86]. 

MPC sind biokompatibel [96] und zeichnen sich außerdem durch gute Bioab-

baubarkeit aus. Die Bioabbaubarkeit beruht auf zwei ablaufenden 

Mechanismen. Zum einen geschieht dies passiv durch chemische Auflösung 

und zum anderen aktiv durch Osteoklasten. Diese erniedrigen lokal den 

pH-Wert, was wiederum zu einer erhöhten Löslichkeit des Zementimplantates 



 

14 
 

führt [72] . Der passive Mechanismus kann nur dann ablaufen, wenn das Lös-

lichkeitsprodukt des Zementimplantates höher ist als die korrespondierende 

Ionenkonzentration in der umgebenden Körperflüssigkeit [16, 113, 114], wie es 

beispielsweise bei Struvit (4,25-14,61mg/l [113]) oder den CPC Monetit und 

Bruschit der Fall ist [106, 115-117]. Yu et al. [96] implantierten Zementproben, 

bestehend aus MgO und ADHP im Muskel und Gelenkfortsatz des Oberschen-

kelknochens von Hasen. Nach 6 Monaten zeigte sich ein vollständiger Ersatz 

des Implantates durch neu gebildeten Lamellenknochen [96]. 

Mestres et al. [118] konnten in bakteriologischen Studien die bakteriostatische 

Wirksamkeit von MPC (MgO + ADHP, MgO + NaH2PO4 und MgO + ADHP/ 

NaH2PO4) gegenüber Escherichia coli, Pseudomonas aeruginosa und Aggrega-

tibacter actinomycetemcomitans nachweisen. Diese drei Bakterienstämme 

werden mit infizierten Implantaten assoziiert. Des Weiteren konnten natriumhal-

tigen MPC ebenso eine bakterizide Wirkung nachgewiesen werden. Diese 

antibakteriellen Eigenschaften sind auf den synergistischen Effekt zwischen 

dem basischen pH-Wert, der während der Abbindereaktion entsteht und dem 

Wechsel der Osmolarität der Lösung zurückzuführen [16, 118].  

Bertone et al. [119] untersuchten die adhäsiven Eigenschaften von Zementsys-

temen aus Kaliumphosphat, MgO und TCP von Knochen zu Knochen und 

Knochen zu Sehne. Als Vergleichswert dienten Proben aus CPC. Den MPC 

konnten deutlich höhere Zugbelastungswerte (über 1000 N für Knochen zu 

Knochen und 300 N für Knochen zu Sehne) im Vergleich zu CPC (400 N für 

Knochen zu Knochen und 100 N für Knochen zu Sehne) nachgewiesen wer-

den [119]. 

Eine interessante Entwicklung ist die Kombination von MPC mit CPC, um so 

Calcium-Magnesiumphosphat-Zemente (CMPC) mit kontrollierbaren Eigen-

schaften herzustellen [120-122]. Wu et al. [120] konnten beispielsweise in 

in vivo Versuchen ein hohes Volumen von neugebildetem Knochen (85 %) für 

MCPC-Implantate (Verhältnis MPC zu CPC 1:1) im Vergleich zu HA-CPC-

Implantaten (10 %) feststellen. Außerdem wurde die Abbaurate für die ver-

schiedenen Zementproben ermittelt, indem die Proben für einen bestimmten 

Zeitraum in eine Lösung gegeben wurden, die in ihrer Ionenkonzentration der 

des Blutplasmas entsprach. CMPC wurden schneller abgebaut als CPC. Mit 
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steigendem Anteil an MPC in CMPC konnte eine erhöhte Abbaurate festgestellt 

werden [120].  

2.3.2.3 Klinische Anforderungen an MPC als KEM 

Die klinischen Anforderungen an MPC für die Nutzung als KEM sind hoch. Sie 

müssen beispielsweise sterilisierbar sein, um Infektionen zu vermeiden. Für 

diesen Zweck können die Pulverkomponenten ɣ-sterilisiert und die flüssigen 

Komponenten autoklaviert werden [106]. Wenn die festen Komponenten aus 

mehr als einer Pulverphase bestehen, dann sollte eine getrennte Verpackung 

gewährleistet sein, um eine frühzeitige unerwünschte Reaktion zu 

vermeiden [16, 123]. Um die richtige Positionierung des Zementimplantates und 

den anschließenden Heilungsverlauf kontrollieren zu können, muss das Materi-

al röntgenopak sein. Mestres et al. [124] erhöhten die Röntgenopazität von 

MPC (MgO + ADHP oder NaH2PO4) durch die Zugabe von 10 % Bismuto-

xid (Bi2O3) und erzielten so einen ausreichenden Kontrast des Materials auf 

dem radiologischen Bildmaterial [16, 124]. 

Von großer Bedeutung für die klinische Anwendung ist eine einfache Handha-

bung des Zementsystems durch das klinische Fachpersonal. Die Abbindedauer 

muss in einem für die klinische Anwendung angemessenen Rahmen liegen. 

Dabei werden Abbindezeiten von 7-9 min als ausreichend betrachtet, um die 

Zementpaste anzurühren und in den knöchernen Defekt einzubringen [120]. Die 

Einstellung angemessener Abbindezeiten lässt sich für MPC problemlos errei-

chen [16]. Eine angemessene Injizierbarkeit ermöglicht minimalinvasive 

Operationen und bietet die Möglichkeit, komplizierte Defekte zu füllen [16, 118]. 

Durch die Zugabe von verschiedenen viskositätserhöhenden Additiven (z.B. 

Citrate) kann die Injizierbarkeit der MPC verbessert werden [82]. Darüber hin-

aus ist eine gewisse Stabilität des Zementes während der Operation nötig, um 

das Implantatmaterial gut an der vorgesehenen Stelle einbringen und lagestabil 

fixieren zu können. Eine erhebliche Herausforderung bei der Anwendung von 

pastenförmigen KEM ist die Tatsache, dass beispielsweise viele CPC bei Kon-

takt mit Blut oder anderen Körperflüssigkeiten zerfallen [125]. Durch Zugabe 

von Additiven, wie beispielsweise Natriumalginat oder Zellulose- und Chitosan-

Derivaten konnte die Kohäsion von CPC verbessert werden [126]. Derartige 

Modifikationen sind für MPC bisher nicht bekannt.  
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Idealerweise sollten die Festigkeitswerte und die elastischen Eigenschaften des 

KEM denen des zu ersetzenden Gewebes entsprechen [16]. Der Aufbau des 

natürlichen Knochens führt zu unterschiedlichen Druckfestigkeiten des kortika-

len (90-209 MPa) [7, 16] und spongiösen Knochens (3,6-9,3 MPa) [16]. MPC 

liegen mit ihren Druckfestigkeiten genau dazwischen. Auf Grund ihres spröden 

Charakters konnten sie bisher jedoch nur in nicht-lasttragenden Bereichen ein-

gesetzt werden [54]. Allerdings gibt es etliche Ansätze zur Verbesserung des 

mechanischen Bruchverhaltens von Zementsystemen, wie beispielsweise die in 

Kapitel 2.3.1 beschriebenen dualhärtenden Zementsysteme oder die faserver-

stärkten CPC [54]. Diese Strategien sind auch für die Übertragung auf MPC 

vorstellbar. Porosität kann die mechanischen Eigenschaften beinträchtigen, ist 

jedoch entscheidend für eine gute Implantatintegration, da nur bei ausreichen-

der Porengröße (150-600 nm [127]) eine Revaskularisierung möglich ist. Eine 

wichtige Voraussetzung für die Revaskularisierung ist außerdem die Inter-

konnektivität der Poren [16, 31, 128-132].  

MPC müssen biokompatibel [96] sein und dürfen folglich keine Entzündungsre-

aktion oder eine außergewöhnlich hohe Immunantwort im Körper 

hervorrufen  [123]. Des Weiteren müssen sie resorbierbar sein, da dies die Vo-

raussetzung für den Ersatz des Implantates durch neugebildeten Knochen 

ist [82, 95]. Die Abbaubarkeit des Zementimplantates muss entweder aktiv 

durch osteoklastenvermittelte Resorption, passiv durch chemische Auflösung 

oder durch eine Kombination aus beidem gegeben sein [16, 113, 114]. Es ist 

wichtig, dass die Abbaurate genau kontrolliert werden kann, da sie nicht bei 

allen Patienten gleich ablaufen soll. Sie ist beispielsweise abhängig von der 

Defektgröße, von der Art des zu ersetzenden Gewebes, dem Patientenalter und 

der Knochenqualität und –quantität [38, 39]. Von Bedeutung ist außerdem, dass 

genug Zeit für den Ersatz des Zementimplantates durch körpereigenes Gewebe 

bleibt [114]. Die Abbaubarkeit der MPC kann für diesen Zweck beispielsweise 

durch den Calcium-Gehalt kontrolliert werden [120].  

Einige magnesiumhaltige Knochenzemente, wie beispielsweise das OsteoCre-

te [92, 133] und KyphOsTM [134] sind bereits kommerziell erhältlich. Laut 

Ostrowiski [16] haben MPC gute Chancen, sich als standardmäßig verwendetes 

KEM zu etablieren, auch wenn Langzeitstudien bisher fehlen, um das 

in vivo-Verhalten der MPC als KEM ausreichend beurteilen zu können [113].  
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 Vergleich zwischen MPC und CPC 

Dank ihrer guten Biokompatibilität und Osteokonduktivität werden CPC seit vie-

len Jahren als KEM eingesetzt und konnten sich im klinischen 

Anwendungsgebrauch etablieren [135-138]. Des Weiteren können sie als De-

potsystem für Medikamente zur kontrollierten Wirkstofffreisetzung eingesetzt 

werden [139, 140]. 

Nachteile der CPC sind ihr sprödes Bruchverhalten [17], ihre vergleichsweise 

schlechteren adhäsiven Eigenschaften [119] und Abbindezeiten, die für den 

klinischen Gebrauch durch die Zugabe von Additiven modifiziert werden müs-

sen [16, 55, 120, 135]. CPC resorbieren in vivo und werden durch neu 

gebildeten Knochen ersetzt, wobei die Resorptionsrate von der Zementzusam-

mensetzung abhängig ist [21, 54, 70, 72]. DCPD-Zemente konnten dank ihrer 

guten in vivo Resorption [41, 70] das Interesse vieler Forscher wecken. Nach-

teilig wirken sich jedoch der saure pH-Wert während der Abbindereaktion [55], 

welcher zur Säurefreigabe in das implantatumgebende Gewebe führt [141], die 

zu HA-Zementen vergleichsweise schlechteren Festigkeiten und die in vivo 

Transformation in schlechter resorbierbare Mineralien aus [17, 53, 56, 73]. Die 

Eigenschaft der HA-CPC, unter physiologischem pH-Wert abzubinden [135-

138] könnte in Zukunft für die Modifikation von Zementen mit pH-sensiblen Me-

dikamenten genutzt werden [114]. Ihre langsame Resorptionsrate stellt jedoch 

einen bedeutenden Nachteil für die Verwendung als KEM dar [72]. Sowohl CPC 

als auch MPC können injizierbar hergestellt und in minimalinvasiven Operation-

verfahren eingesetzt werden [21, 82]. 

MPC sind biokompatibel [96] und können zusätzlich noch Vorteile, wie antibak-

terielle Eigenschaften und vergleichsweise bessere Adhäsionseigenschaften 

[119] vorweisen. Antibakterielle Eigenschaften konnten in CPC bisher nur durch 

die Zugabe von beispielsweise Antibiotika [139, 140] oder Silberionen [142] er-

reicht werden. Das höhere Resorptionspotenial [96] der MPC ist im Vergleich zu 

dem der CPC deutlich kompatibler mit dem Heilungsprozess des 

Knochens [119]. Weitere wichtige Vorteile der MPC sind ihre inital hohen Druck-

festigkeiten [15, 16] und der positive Einfluss der Magnesiumionen. Eine in vivo 

Transformation in HA, wie sie bei CPC beobachtet wurde [53, 73], kann bei 

MPC dank der Inhibition der Kristallisation von HA durch die Magnesiumionen 
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verhindert werden [143, 144]. Des Weiteren bewirkt eine erhöhte Magnesiumio-

nenkonzentration eine gesteigerte Osteoblastenaktivität [77]. Die exotherme 

Reaktion [15, 16] stellt einen erheblichen Nachteil der MPC dar. Durch die bei 

der Reaktion freiwerdende Wärme kann es zu Proteindenaturierungen und Nek-

rosen kommen [16, 86]. Beispielsweise über das PLR kann jedoch Einfluss auf 

das Ausmaß der exothermen Reaktion genommen werden [109, 145]. Des Wei-

teren besteht bei ammoniumhaltigen Zementsystemen die Gefahr des 

Freiwerdens von potentiell gefährlichen Ammoniumionen, was aber durch den 

Ersatz von ammoniumhaltiger Phosphate durch beispielsweise NaH2PO4 ver-

mieden werden kann [86].  

In Tab. 2 sind die Vor- und Nachteile von CPC und MPC zusammengefasst. 

Tab. 2: Vor- und Nachteile von MPC und CPC im Vergleich. 

 MPC CPC 

Vorteile 
☺ 

 
• in vivo Resorbierbarkeit  
• Biokompatibilität 
• antibakterielle Eigenschaften 
• initial hohe Druckfestigkeiten 
• vergleichsweise gute 

Adhäsionseigenschaften 
• Mg-Ionen  

� steigern Osteoblastenaktivität 
� hemmen Kristallisation von HA 

 
• Ähnlichkeit zur mineralischen 

Komponente des Knochens 
� ausgezeichnete Biokompatibilität  

• viele Informationen bezüglich 
Forschung und Entwicklung 
vorhanden  
� im medizinischen Anwendungs-
bereich etabliert 

• Osteokonduktivität 
• HA-CPC: 

� Abbindereaktion unter 
neutralen pH-Wert 
Bedingungen 

• DCPD-CPC: 
� gute Resorptionsrate 

 

Nachteile  
� 

• Freisetzung potentiell gefährlicher 
Ammonium-Ionen  

• sprödes Bruchverhalten 
• exotherme Reaktion  

� Gefahr von Hitzenekrosen 
 

 
• vergleichsweise schlechtere 

Adhäsionseigenschaften  
• sprödes Bruchverhalten  
• antibakterielle Eigenschaften nur 

durch Zugabe von Additiven  
• DCPD-CPC: 

� in vivo Transformation in HA 
� schlechtere Festigkeiten im 

Vergleich zu HA-CPC 
� Abbindereaktion unter sauren 

pH-Wert Bedingungen 
• HA-CPC:  

� langsame Resorptionsrate 
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 Bisherige Verwendung von Polyacrylsäure im Bereich der 
mineralischen Knochenzemente 

Das Ziel vieler Forschungsvorhaben, die nachteiligen Eigenschaften von mine-

ralischen Knochenzementen, welche sich vor allem in Form von sprödem 

Bruchverhalten zeigen, zu verbessern, führte unter anderem zur Zugabe von 

Biopolymeren zu CPC [125]. Beispielsweise wurden wasserlösliche syntheti-

sche Polymere Methylvinylether-Maleinsäure [146, 147] oder natürliche 

Polymere wie Chitosan verwendet [148]. 

In einigen Studien wurde bereits der Einfluss von PAA (siehe Abb. 1) auf CPC 

(TTCP/DCP) untersucht [20, 64, 125]. Die zunächst ablaufende Säu-

re-Base-Reaktion resultiert in der Hydrolyse der Säure und dem Freiwerden von 

Calciumionen. Es folgt ein Chelatisierungsprozess, in dem freie Kationen mit 

den Carboxylatgruppen der PAA reagieren, was zur Bildung von Calci-

um-Polyacrylaten führt. Die Kationenbindungen der quervernetzten 

Polymerketten führen schließlich zu besseren mechanischen Eigenschaften 

und einer geringeren Löslichkeit des Produktes [149].  

 

Abb. 1:  Strukturformel der PAA 

 

Auch Majekodunmi und Deb [146] konnten den positiven Einfluss von PAA auf 

die Abbindedauer und die mechanischen Eigenschaften von CPC zeigen. Die 

Zugabe von PAA mit hohem Molekulargewicht (100.000 g/mol) zu einem Ze-

mentsystem bestehend aus TTCP und DCP resultierte in Produkten mit 

kürzeren Abbindezeiten und höheren Druck- und Biegefestigkeiten als Ver-

gleichsproben ohne PAA beziehungsweise mit PAA von niedrigerem 

Molekulargewicht (30.000 g/mol). Ursache hierfür ist die verlängerte Kettenlän-

ge der Polymermatrix bei hohem Molekulargewicht. Hohe PAA-Konzentrationen 

führten zu einer erhöhten Viskosität der Zementflüssigkeit und zum Einbau von 

TTCP in das unlösliche Produkt. Das wiederum resultierte in einer schlechteren 
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Löslichkeit von TTCP und eine reduzierten Beweglichkeit der Calciumionen, 

was die auftretenden, verlängerten Abbindezeiten erklärt. Niedrige 

PAA-Konzentrationen zeigten gegensätzliche Effekte. Die Freigabe von Calci-

umionen war zwar höher, aber es standen weniger Polymerketten für die 

Quervernetzung zur Verfügung. Somit verschlechterten sich die mechanischen 

Eigenschaften. Bei mittleren PAA-Konzentrationen (15-20 %) kam es zur ver-

minderten Bildung von unlöslichen Calcium-Polyacrylaten, was eine bessere 

Freigabe von Calciumionen zuließ. Die Quervernetzung wurde also weder 

durch fehlende Calciumionen noch durch lange Polymerketten behindert, was 

verbesserte mechanische Eigenschaften zur Folge hatte [64]. Das bisher größte 

Problem dieser polymermodifizierten CPC ist die Tatsache, dass sie in feuchter 

Umgebung aufquellen [150]. Jedoch konnte durch Zugabe von Weinsäure und 

Natriumfluorid zu Systemen, bestehend aus TTCP/DCP, PAA und PA ein Auf-

quellen der Zemente in wässriger Umgebung verhindert werden [125].  

Mit PAA modifizierte CPC sind biokompatibel [125, 151] und bioresorbierbar 

[125]. Dank molekularer Interaktion zwischen PAA und Gentamycin, welche in 

einer Gelbildung resultiert, konnten sie bereits zur kontrollierten Antibiotikafrei-

gabe in Zementsystemen, bestehend aus β-TCP, Monocalciumphosphat 

(Ca(H2PO4)2·H2O), Monohydrat und Wasser eingesetzt werden [152]. Langzeit-

studien, welche histologische Auswertungen und Aspekte der Sterilisierbarkeit 

beinhalten, sind zum jetzigen Zeitpunkt allerdings noch nicht verfügbar [125]. 
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3 MATERIAL UND METHODEN 

3.1 Verwendete Chemikalien 

Die Abbindereaktion von Farringtonit mit PAA wurde systematisch analysiert, 

wobei durch verschiedene Mahlungen des Rohpulvers Einfluss auf dessen Re-

aktivität genommen wurde und PAA und DAHP in wässriger Lösung als flüssige 

Komponenten dienten. Die Herstellung des Farringtonit-Rohpulvers erfolgte 

durch Sinterung einer Pulvermischung, bestehen aus New-

beryit (MgHPO4·3H2O, SIGMA ALDRICH, Steinheim, Germany) und Mag-

nesiumhydroxid (Mg(OH)2, Prolabo, WVR). Die verwendete Polyacrylsäu-

re ((C3H4O2)n, PAA) stammte von SIGMA-ALDRICH (Steinheim, Germany) und 

wurde als 35 %ige Stammlösung in Wasser bereitgestellt. Ihr Molekulargewicht 

lag bei 100.000 g/mol und ihre Dichte bei 1,14 g/ml bei 25 °C. Als flüssige Pha-

se diente Diammoniumhydrogenphosphat ((NH4)2HPO4, DAHP, MERCK, 

Darmstadt, Germany), welches als 3,5 M wässrige Stammlösung verwendet 

wurde.  

Zur quantitativen Auswertung der Phasenzusammensetzung wurden phasen-

reine Edukte verwendet. Das verwendete Newberyit stammte von SIGMA-

ALDRICH (Steinheim, Germany). MgO (Magnesia 2933, MAGNESIA, Lüne-

burg, Germany) und Ammoniumdihydrogenphosphat (NH4H2PO4, ADHP, 

MERCK, Darmstadt, Germany) dienten der Herstellung von phasenreinem 

Struvit.  

3.2 Methoden  

 Herstellung der Rohpulver 

Zur Herstellung des Farringtonit-Rohpulvers wurde Newberyit zunächst auf eine 

Partikelgröße von < 125 µm gesiebt, in einem molaren Verhältnis von 2:1 mit 

Magnesiumhydroxid vermischt und in einer Planetenkugelmühle PM400 

(RETSCH, Haan, Germany) für 1 h bei 200 U/min homogenisiert. Verwendet 

wurden dabei Achatbecher mit einem Volumen von 500 ml und jeweils vier 

Achatkugeln mit einem Durchmesser von 30 mm. Das Pulvergemisch wurde in 

Alsint-Tiegeln in einem Oyten-Brennofen (OYTEN THERMOTECHNIK GMBH, 
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Oyten, Germany) für 5 h bei 1050° C gesintert. Tab. 3 gibt eine Übersicht über 

die verschiedenen Sinterbedingungen der verwendeten Farringtonitchargen. 

Nach Abschluss der Sinterung wurde der Sinterkuchen gemörsert und auf 

< 335 µm gesiebt. Die Phasenzusammensetzung der verwendeten Sinterchar-

gen des Farringtonits wurde, analog zu dem in Kap. 3.2.5 beschriebenen 

Verfahren, analysiert.  

Tab. 3:  verwendete Sinterchargen des Farringtonits mit Angaben zu den Sinterbedingungen, der 

Partikelgröße, der Art und Dauer der Mahlung und der Anwendung in den durchgeführten Versuchen. 

 verwendete Sinterchargen Farringtonit 
Charge 28.09.2015 08.08.2014 28.07.2014 20.07.2016 

Sinterung 5 h, 1100 °C 5 h, 1050 °C 5 h, 1100 °C 5 h, 1100 °C 

Partikelgröße < 335 µm < 335 µm < 335 µm < 335 µm 
Art und  
Dauer der 
Mahlung 

1 h trocken 
1 h, 2 h, 4 h, 8 h, 
24 h nass 

1 h trocken 1 h trocken  

durch- 
geführte  
Versuche 

• pH-Wert- und 
Temperatur- 
verlauf, Druck-
festigkeit, XRD 
und REM bei 
verändertem 
PAA- zu 
DAHP-Verhält-
nis und kons-
tantem PLR 

• Druckfestigkeit 
bei veränder-
tem PAA- zu 
DAHP-Verhält-
nis und variier-
tem PLR 

• Vergleichswert 
für Nass- 
mahlung 

• Partikelgröße 
und Phasen-
zusammen-
setzung des 
Rohpulvers 

• Druckfestigkeit, 
Phasenzusam-
mensetzung 
und REM bei 
Umsetzung mit 
PAA oder Was-
ser 

• qualitative und 
quantitative 
XRD-Analyse 

• FTIR 
• Druckfestigkeit 

mit konstantem 
PAA- zu 
DAHP-Verhält-
nis und variier-
tem PLR 

 

• Injizierbarkeit 
 

 

Anschließend erfolgte eine Aufmahlung des Rohpulvers mit der Planetenku-

gelmühle. Hierfür wurden jeweils 65 g Farringtonit und 100 ml Ethanol mit 

200 Achatkugeln (Durchmesser je Kugel: 10 mm) pro 500 ml-Achatmahlbecher 

für 1 h, 2 h, 4 h, 8 h und 24 h nass gemahlen. Die Umdrehungszahl betrug 

250 U/min. Danach wurde das in Ethanol suspendierte Pulver durch Sieben von 

den Kugeln getrennt und das Ethanol-Farringtonit-Gemisch bei Raumtempera-

tur (RT) getrocknet. Anschließend erfolgte die Bestimmung der Partikelgröße 

des aufgemahlenen Rohpulvers, analog zu dem in Kap. 3.2.2 beschriebenen 

Verfahren sowie die Messung der Druckfestigkeit (Kap. 3.2.4) und der Phasen-

zusammensetzung (Kap. 3.2.5).  
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 Bestimmung der Partikelgröße 

Die Partikelgröße des zuvor unterschiedlich aufgemahlenen Pulvers wurde mit 

Hilfe des Partikelanalysators LA 300 (HORIBA, Kyoto, Japan) bestimmt, dessen 

Funktionsweise auf der Grundlage der statischen Laserlichtstreuung beruht. Mit 

Hilfe einer systeminternen Software konnte die Partikelgrößenverteilung der 

untersuchten Probe ermittelt werden. Der zuvor am Gerät eingestellte relative 

Brechungsindex betrug 1,18.  

Vor Beginn der Messung wurden jeweils 2 g der zu untersuchenden Probe in 

40 ml Isopropanol gegeben und 15 min im Ultraschallbad suspendiert, um eine 

Agglomeration der Partikel zu verhindern. Anschließend wurde die Messkam-

mer bis zum vorgegebenen Füllstand mit Isopropanol aufgefüllt, die Suspension 

aus Isopropanol und Probe hinzugegeben und unter Ultraschall vermessen. 

 Herstellung der Prüfkörper 

Tab. 4:  Übersicht der verschiedenen Zementzusammensetzungen mit Angaben zum PLR in g/ml, der Art 

und Dauer der Mahlung des Farringtonit-Rohpulvers und der Zusammensetzung der flüssigen Phase. Das 

3,5 M DAHP wurde in Gew.% umgerechnet. Die mit * markierte Abb. 4 zeigt die verwendeten Rohpulver. 

zuge-
hörige 
Abb. in  
Kap. 4 

 

Abb. 5* 
Abb. 6 
Abb. 7 
Abb. 8 

 

Abb. 
10a) 

 

Abb. 9 
Abb. 11 
Abb. 13 
Abb. 15a) 
Abb. 17 
Abb. 18 

 

Abb. 10b) 
Abb. 14c) 

 

Abb. 
14a) 

 

Abb. 
14b) 

 

Abb. 12 

PLR  
in g/ml 

 

1,5 
 

1,5 
 

1,5 
 

1,5 
3,0 

 

1,5 
 

1,5 
 

1,0 
1,5 
2,0 
2,5 
3,0 

Dauer 
der 
Mahlung 
des 
Roh-
pulvers 

 

nass: 
1 h 
2 h  
4 h 
8 h 
24 h  
 

 

trocken: 
1 h  
 

 

trocken: 
1 h  
 

 

trocken: 
1 h 

 

trocken: 
1 h 

 

trocken: 
1 h 

 

trocken: 
1 h  
 

Konzen-
tration 
PAA/ 
DAHP in 
Gew.% 

 

0,0/0,0 
35/0,0 
 

 

0,0/46,2 
17,5/23,1 
23,3/15,4 
28,0/9,2 
35/0,0 

 

17,5/0,0 
17,5/23,1 
23,1/0,0 
 

 

17,5/23,1 
23,3/15,4 
26,3/11,6 
28,0/9,2 
29,2/7,7 
35,0/0,0 
 

 

0,0/9,2 
0,0/15,4 
0,0/23,1 
0,0/46,2 

 

35/0,0 
28,0/0,0 
23,3/0,0 
17,5/0,0 

 

17,5/0,0 
17,5/23,1 
23,1/0,0 

 

Um die mechanischen Eigenschaften der ausgehärteten MPC messen zu kön-

nen, wurden zunächst Prüfkörper der Dimension 6x6x12 mm hergestellt. Die 
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verschiedenen Zementzusammensetzungen mit entsprechender Fest-und Flüs-

sigphase können Tab. 4 entnommen werden. 

Pulver und Flüssigkeit wurden auf einer Glasplatte für etwa 30 s mit einem Spa-

tel zu einer homogenen Paste vermischt. Anschließend wurde die Paste in 

Silikonformen überführt (6x6x12 mm) und für 1 h im Wasserdampf-

bad (Julabo Tw 20, JULABO, Seelbach, Germany, WDB) bei einer Luftfeuchte 

von > 90 % und 37 °C gelagert, damit die Prüfkörper aushärten konnten. An-

schließend wurden sie entformt und in einem verschlossenen mit Reinstwasser 

gefüllten Behälter für weitere 23 h bei 37 °C gelagert. Auf diese Weise wurden 

physiologischen Bedingungen hinsichtlich Temperatur und Umgebungsfeuchte 

realisiert.  

 Messung der Druckfestigkeit 

24 Stunden (± 1 h) nach Herstellung der Zementpasten wurden die Prüfkörper 

auf ihre Druckfestigkeit hin untersucht. Die Messungen wurden an der stati-

schen Universalprüfmaschine Z010 (ZWICK, Ulm, Germany) mit einer 

10 kN Messdose und einer Prüfgeschwindigkeit von 1 mm/min durchgeführt. 

Zuvor wurden die Oberflächen der Prüfkörper mit SiC-Schleifpapier (Körnung 

P500, Schmitz-Metallographie, Herzogenrath, Germany) geschliffen, um Plan-

parallelität zu erzeugen. Der prinzipielle Aufbau der verwendeten Druck-

Prüfvorrichtung ist in 

Abb. 2 und der Ablauf des Messvorgangs in Abb. 3 dargestellt. Die Prüfkörper 

wurden auf der unteren Prüfbacke mittig platziert (a), die obere Prüfbacke be-

wegte sich auf die untere zu (b) und belastete den Prüfkörper, bis es zum Bruch 

des Prüfkörpers kam (c).  

Als Druckfestigkeit (compressive strength, CS) in MPa wird die Widerstandsfä-

higkeit eines Werkstoffes gegen Druckkräfte bezeichnet. Sie wird gemäß 

Formel (3) berechnet, wobei Fmax das auftretende Kraftmaximum in N und 

l × b  die Länge multipliziert mit der Breite der Prüfkörper (Auflagefläche) in mm2 

angibt. 

�� �
����

� ⋅ �  (3) 
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1mm/min 

a)                  b)                  c) 

12 mm 

untere Prüfbacke 
Ø: 60 mm 

 

 

Abb. 2:  Schematischer Aufbau der verwendeten Druck-Prüfvorrichtung. Eigene Darstellung. 

 

Abb. 3: Schematischer Ablauf des Messvorgangs mit Positionierung des Prüfkörpers (a), Druckbelastung 

des Prüfkörpers (b) und Erreichen der Belastungsgrenze des Prüfkörpers, welche zum Bruch führt (c). 

Eigene Darstellung.  

 

Des Weiteren wurden gemäß Formel (4) die Flächen unter den Spannungs-

Dehnungs-Diagrammen berechnet, welche als Maß für die Energieaufnahme 

gedeutet werden können, bevor es zum Bruch der Prüfkörper kommt. Hierbei 

gibt W die Energie in J, σ die Spannung in Nm-2, ε die Dehnung und ε* die Deh-

nung bei maximaler Spannung an, wobei ε der Längenänderung Δl dividiert 

durch die ursprüngliche Länge l0 entspricht.  

� ∼ �  �!�	"!
#∗

#%&
 (4) 

 

 Messung der Phasenzusammensetzung 

Die Bestimmung der Phasenzusammensetzung der zu vermessenden Pulver, 

welche von getrockneten und gemörserten Bruchstücken der Druckfestigkeits-

messungen (siehe Kap. 3.2.4) stammten, erfolgte mit Hilfe eines 

Röntgenpulverdiffraktometers (D5005, SIEMENS, Karlsruhe, Germany) unter 

Verwendung von Cu-Kα-Strahlung (1,54 Å) bei einer Kathodenspannung von 

40 kV und einer Stromstärke von 40 mA. Alle Aufnahmen wurden in einem 

F 

obere Prüfbacken 
Ø: 40 mm 
 

Messdose 
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Winkelbereich 2 Theta von 20-40° mit einer Aufnahmegeschwindigkeit von 

1,5 s/step und einer Schrittweite von 0,02° aufgenommen. Die erhaltenen Beu-

gungsmuster wurde mit den jeweiligen JCPDS-Referenzbeugungsmustern 

verglichen, um Aussagen über die Phasenzusammensetzung treffen zu kön-

nen. Tab. 5 gibt eine Übersicht über die analysierten Phasen mit jeweils 

zugehöriger „powder-diffraction-file“ (PDF-Nummer). 

Tab. 5:  Übersicht der analysierten Phasen mit zugehörigen PDF-Nummern und Summenformeln. 

Phase 
Farring-
tonit 

Newberyit Struvit 
Magnesium- 
phosphathydrat 

Quartz 

PDF-Nr. 33-0876 19-0762 15-0762 31-0805 46-1045 

Summen-
formel 

Mg3(PO4)2 MgHPO4·3H2O MgNH4PO4·6H2O Mg3(PO4)2·22H2O SiO2 

 

Das für die quantitative Auswertung der Röntgendiffraktogramme benötigte 

phasenreine Struvit wurde durch 24-stündiges Verrühren von 19,68 g MgO und 

1200 ml 0,5 M ADHP und anschließender Trocknung bei RT hergestellt. Die 

Vermessung der phasenreinen Pulver erfolgte ebenfalls mit dem Röntgenpul-

verdiffraktometer und anschließendem Vergleich der erhaltenen 

Beugungsmuster mit den JCPDS-Referenzbeugungsmustern. Pulvermischun-

gen aus Struvit und Farringtonit beziehungsweise Newberyit und Farringtonit im 

Verhältnis 1:3, 1:1 und 3:1 wurden hergestellt und anschließend ebenfalls im 

Röntgenpulverdiffraktometer vermessen. Mit Hilfe der Datenanalyse-Software 

Origin Lab wurde die Fläche eines Struvit (20,8°)-, eines Farring-

tonit (23,1°)- und eines Newberyit (28,9°)-Peaks (FlächenFit) ermittelt und 

anschließend das Peakflächenverhältnis von Struvit zu Farringtonit bezie-

hungsweise von Newberyit zu Farringtonit bestimmt. Anhand dieser Daten 

konnte eine Struvit- und eine Newberyit-Kalibrierkurve erstellt werden.  

Die ebenfalls im Rahmen der quantitativen Auswertung der Röntgendiffrakto-

gramme ermittelte Kristallitgröße wurde gemäß der Scherrer-Gleichung 

(Formel (5)) berechnet, wobei d die Kristallitgröße in nm, k den Geometriefaktor 

mit k = 0,9, λ die Wellenlänge der Röntgenstrahlung mit λ = 0,154 nm und 

FWHM (full width at a half maximum) die Halbwertsbreite bei 2 Theta (θ) in rad 

angibt.  

" = ' ⋅ (

�����2)� ⋅ cos )
 (5) 
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pH-Meter 

 Rasterelektronenmikroskop 

Mit Hilfe des Rasterelektronenmikroskopes (REM) Crossbeam 340 (ZEISS, 

Oberkochen, Germany) erfolgte die Untersuchung der Probenmorphologie un-

ter Verwendung des Sekundärelektronendetektors und einer Spannung von 

3 kV bei 2000- und 5000-facher Vergrößerung. Zuvor wurden die Proben im 

Sputtergerät Leica EM ACE600 (LEICA MICROSYSTEMS, Wetzlar, Germany) 

mit einer 4 nm dicken Platinschicht besputtert, um eine leitfähige Oberfläche zu 

erzeugen.  

 Messung des pH-Wertes  

Mit Hilfe des pH-Meters inoLab® pH Level 2, (WTW, Weilheim, Germany) und 

einer Oberflächenelektrode (InLab® Surface, METTLER TOLEDO, Gießen, 

Germany)), deren schematischer Aufbau in Abb. 4 dargestellt ist, wurde der 

pH-Wertverlauf während der Abbindereaktion der Zementpasten bestimmt.  

Diese wurden analog der Herstellung der Prüfkörper in Kap. 3.2.3 angemischt 

und in Silikonformen (Tiefe: 6 mm, Durchmesser 13,7 mm) überführt. Jeweils 

eine Minute nach Beginn des Anrührens wurde die Oberflächenelektrode mit 

der Zementpaste in Kontakt gebracht und der pH-Wert der Paste über einen 

Zeitraum von 60 min minütlich aufgezeichnet. 

 

 

Abb. 4: Schematischer Aufbau eines pH-Meters. Eigene Darstellung. 

 Messung der Temperatur  

Die Messung des Temperaturverlaufs während der Abbindereaktion wurde mit 

Hilfe des Thermometers K202 Data Logger (Voltcraft, CONRAD, Hirschau, 

Germany) durchgeführt. Nach Anrühren der Paste wurde diese in ein 1,5 ml 

Eppendorfer Cap überführt, die Temperatursonde in die Zementpaste getaucht 

und in dieser Position fixiert. Zur besseren Isolierung gegen die Umgebungs-

temperatur (23 °C) wurde das Gefäß mit der Zementprobe in einen Behälter mit 

Zementprobe 

Oberflächen- 
elektrode 
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Isoliermaterial gegeben. Die Messung wurde jeweils 2 min nach Beginn des 

Anrührens der Zementpaste gestartet und die Messdauer betrug bei einem 

Messintervall von 5 s 60 min.  

 Messung der Injizierbarkeit 

Zur Messung der Injizierbarkeit wurden die festen und flüssigen Komponenten 

analog zu Kap. 3.2.3 zu einer homogenen Paste verarbeitet. Diese wurde in 

eine 10 ml Einwegplastikspritze überführt und händisch auf eine Glasplatte inji-

ziert. Es wurde die Zeit von Beginn der Pastenherstellung bis zu dem Zeitpunkt 

aufgenommen, an welchem überdurchschnittlich viel Kraft aufgewendet werden 

musste, um die Zementpaste injizieren zu können.  

 FTIR Spektroskopie 

Das Fourier-Transformations-Infrarot (FTIR-) Spektrometer Nicolet iS 10 

(THERMO FISHER SCIENTIFIC, Waltham, USA) bedient sich einer besonde-

ren Variante der Infrarotspektroskopie. Dieses Verfahren beruht auf der 

Anregung von Energiezuständen in Molekülen. Aufgezeichnet werden charakte-

ristische Schwingungen von funktionellen Gruppen, wobei eine Dipolmoment-

änderung eine wesentliche Voraussetzung für das Auftreten von Schwingungs-

banden darstellt. Gemessen wurde in einem Wellenzahlbereich von 4000 bis 

650 cm -1 bei einer Scanzahl von 16 und einer Auflösung von 4.  
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4 ERGEBNISSE 

4.1 Aktivierung von Farringtonit durch Nassmahlung 

Ein wesentliches Ziel der vorliegenden Studie beinhaltete die Reaktivierung von 

Farringtonit durch Nassmahlung für bis zu 24 h, wie sie bereits für CPC litera-

turbekannt ist. Das gemahlene Magnesiumphosphat (MgP) wurde anschließend 

hinsichtlich seiner Partikelgröße und Phasenzusammensetzung analysiert und 

mit Wasser oder der wesentlich saureren Komponente PAA zur Reaktion ge-

bracht.  

 Charakterisierung der aufgemahlenen Rohpulver 

 

 

 

 

 

 

 

a) b) 

Abb. 5: mittlere Partikelgrößen von für 1 h bis 24 h trocken und nass gemahlenem Farringtonit mit zuge-

hörigen D50-Werten (a) und Röntgendiffraktogrammen (b). Der D50-Wert gibt die mittlere Partikelgröße an 

und impliziert, dass 50 % der Partikel kleiner sind als der angegebene Wert. Die Zuordnung der Reflexe zu 

den Phasen Farringtonit (f = Mg3(PO4)2, PDF-Nr.: 33-0876) und Quarz (q = SiO2, PDF-Nr.: 46-1045) 

erfolgte durch Abgleich mit JCPDS-Referenzen. 

 

Abb. 5 a) zeigt die mittleren Partikelgrößen des für bis zu 24 h nass gemahle-

nen Farringtonits. Durch die Nassmahlung traten mit 5,3±3,2 µm um 75 % 

verringerte Partikelgrößen gegenüber der Trockenmahlung äquivalenter Mahl-

dauer auf. Eine weitere Reduktion konnte mit zunehmender Mahldauer 

beobachtet werden, wobei nach 2 bzw. 4 h eine Halbierung des D50-Werts von 

5,13 auf 2,36 µm auftrat und bei noch längeren Mahldauern keine Veränderun-

gen der Partikelgrößen mehr nachgewiesen wurden. 
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In Abb. 5 b) sind die entsprechenden Röntgendiffraktogramme dargestellt. Mit 

zunehmender Mahldauer wurde eine Amorphisierung des Farringtonits beo-

bachtet. In den Röntgendiffraktogrammen wurde dies durch breitere und 

verwaschenere Reflexe sichtbar. Der Abgleich mit entsprechenden 

JCPDS-Referenzspektren belegte zudem das Auftreten von Siliziumdioxid mit 

zunehmender Nassmahldauer bei 26,7°. Ursächlich dafür waren vermutlich Ab-

riebe von den Achatkugeln und –bechern. 

 Umsetzung des gemahlenen Farringtonits mit Wasser o der 
PAA 

Ziel der folgenden Versuche war eine Umsetzung des zuvor durch Nassmah-

lung mechanisch aktivierten Farringtonits mit Wasser bzw. PAA. Die 

Umsetzung von mechanisch aktiviertem CaP mit Wasser ist literaturbekannt, 

nicht jedoch die Umsetzung von mechanisch aktiviertem Farringtonit. Verwen-

det wurde für die entsprechenden Versuche ein PLR von 1,5 g/ml und es 

wurden die mechanischen Eigenschaften und Phasenzusammensetzungen der 

abgebundenen Zementsysteme analysiert. 

In Handversuchen hergestellte Zementpasten aus hoch molekulargewichtiger 

PAA (450.000 g/mol, 750.000 g/mol, 1.250.000 g/mol und 4.000.000 g/mol) mit 

Farringtonit bzw. Farringtonit und DAHP erwiesen sich als ungeeignet bezüglich 

der Pastenverarbeitbarkeit und erzielten aufgrund der starken Quellung von 

PAA in wässriger Umgebung nur mindere mechanische Festigkeiten. Literatur-

bekannte Möglichkeiten, das Quellen der PAA mit CPC in wässriger Umgebung 

durch Zugabe von Weinsäure, Calciumfluorid und einer Phosphatlösung zu 

vermeiden, wurde ebenfalls in Handversuchen an MPC getestet, erwies sich 

jedoch als unzureichend. Darum wurde auf die 35 %ige Lösung einer niedriger 

molekulargewichtigen PAA (100.000 g/mol) zurückgegriffen. 

Abb. 6 zeigt die Druckfestigkeiten der abgebundenen Zemente aus bis zu 24 h 

nass gemahlenem Farringtonit und PAA oder Wasser mit einem PLR von 

1,5 g/ml nach 24-stündiger Aushärtung bei 37 °C in Wasser. Für Prüfkörper be-

stehend aus 4-24 h nass gemahlenem Farringtonit und Wasser konnten 

Druckfestigkeitssteigerungen von 0,53±0,10 auf 11,1±2,9 MPa mit Zunahme 

der Mahldauer beobachtet werden. Bei einer Nassmahldauer von 2 h wurden 

durch die Reaktion mit Wasser Druckfestigkeiten von 2,8±0,40 MPa bestimmt. 
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Diese Werte lagen über denjenigen der Zementsysteme aus für 4 h bzw. 8 h 

nass gemahlenem Farringtonit mit Wasser. Für kürzer gemahlenes Farringtonit 

fand keine Abbindereaktion mit Wasser statt. Mit PAA konnte das nass gemah-

lene Farringtonit ebenfalls zur Reaktion gebracht werden. Die Herstellung 

formstabiler Prüfkörper gestaltete sich jedoch als schwierig und konnte in an-

gemessener Weise nur bei einstündiger Nassmahlung (Druckfestigkeit von 

1,7±0,42 MPa) realisiert werden. Bei längerer Mahldauer verlief die Reaktion 

mit PAA zu schnell, sodass die hergestellte Paste nicht zu Prüfkörpern mit an-

gemessener Festigkeit verarbeitet werden konnten. 

 

Abb. 6: Druckfestigkeiten der abgebundenen Zemente aus für 1 h bis 24 h nass gemahlenem Farring-

tonit und 35 Gew.%iger PAA-Lösung oder Wasser mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung 

bei 37 °C in Wasser. Die Druckfestigkeiten mechanisch instabiler Prüfkörper konnten nicht bestimmt 

werden und sind in obiger Abbildung mit n.v. (nicht verfügbar) gekennzeichnet.  

 

In Abb. 7 a) sind Röntgendiffraktogramme von für bis zu 24 h nass gemahle-

nem Farringtonit nach der Abbindereaktion mit Wasser mit einem PLR von 

1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser dargestellt. Die bereits in 

Abb. 5 b) nachgewiesene Amorphisierung des Farringtonits mit Zunahme der 

Mahldauer war auch nach der Reaktion mit Wasser besonders an den grau hin-

terlegten Stellen bei einem Beugungswinkel 2 Theta von 29,8° noch sichtbar. 

Ebenso konnte das bereits beim Rohpulver festgestellte Auftreten von Silizium-

dioxid ab einer Mahldauer von 8 h bei 26,7° beobachtet werden. Der Abgleich 

mit entsprechenden JCPDS-Referenzspektren belegte außerdem das Auftreten 
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von Magnesiumphosphathydrat unter anderem bei 22,3°; 28,0° und 33,7° un-

abhängig von der Mahldauer. Für Farringtonit mit kürzeren Mahldauern wurde, 

wie bereits erwähnt, keine Abbindereaktion mit Wasser beobachtet.  

  

a) b) 

Abb. 7: Röntgendiffraktogramme von für 1 h bis 24 h nass gemahlenem Farringtonit nach der Abbindere-

aktion mit Wasser (a) und 35 Gew.%iger PAA-Lösung (b) mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h 

Aushärtung bei 37 °C in Wasser. Die Intensitätsabnahme und Verbreiterung der Reflexe wird an den grau, 

die Newberyitbildung an den rosa hinterlegten Stellen sichtbar. Die Zuordnung der Reflexe zu den Phasen 

Farringtonit (f = Mg3(PO4)2, PDF–Nr.: 33-0876), Magnesiumphosphathydrat (m = Mg3(PO4)2·22H2O, 

PDF-Nr.: 31-0805), Newberyit (n = MgHPO4·3H2O, PDF–Nr.: 19-0762) und Quarz (q = SiO2, PDF–

Nr.: 46-1045) erfolgte durch Abgleich mit JCPDS-Referenzen. 

 

Abb. 7 b) zeigt Röntgendiffraktogramme von für bis zu 24 h nass gemahlenem 

Farringtonit nach der Abbindereaktion mit PAA mit einem PLR von 1,5 g/ml 

nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser. Der Abgleich mit entsprechenden 

JCPDS-Referenzspektren belegte die Umwandlung zu Newberyit anhand cha-

rakteristischer Reflexe bei 28,9°; 29,3°; 32,8° und 34,7°. Dessen vermehrte 

Bildung mit Zunahme der Mahldauer wird vor allem am steigenden Verhältnis 

von Newberyit- zu Farringtonitreflexintensitäten sichtbar. 

Tab. 6: Quantitative Phasenzusammensetzung von für 24 h nass gemahlenem Farringtonit und dem 

ausgehärteten Zement nach der Reaktion mit Wasser bei einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushär-

tung bei 37 °C in Wasser. Die Auswertung wurde mittels Rietveld-Analyse durchgeführt. 

Probe quantitative Phasenzusammensetzung 

Farringtonit, 24h nass gemahlen 
73 Gew.% Farringtonit 
27 Gew.% Quarz 

Farringtonit, 24h nass gemahlen + H2O 
68 Gew.% Magnesiumphosphathydrat 
23 Gew.% Farringtonit 
  9 Gew.% Quartz 

 

Im Detail ergab die Rietveld-Analyse, durchgeführt von Dr. Katrin Hurle (Lehr-

stuhl für Mineralogie, Friedrich-Alexander-Universität, Nürnberg-Erlangen) für 
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Farringtonit, welches 24 h nass gemahlen und mit Wasser abgebunden wurde, 

eine Zusammensetzung von 68 Gew.% Magnesiumphosphathydrat, 23 Gew.% 

Farringtonit und 9 Gew.% Quarz. Das entsprechende Rohpulver bestand aus 

73 Gew.% Farringtonit und 27 Gew.% Quarz. Weitere Phasen konnten nicht 

nachgewiesen werden (siehe Tab. 6). 

In Abb. 8 sind rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Bruchflächen 

von zuvor hergestellten Prüfkörpern aus 24 h nass gemahlenem Farringtonit 

nach der Abbindereaktion mit Wasser oder mit PAA mit einem PLR von 1,5 g/ml 

nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser dargestellt. Durch die Reaktion mit 

Wasser (siehe Abb. 8 A-B) zeigten die Bruchflächen eine unregelmäßige Mor-

phologie und vereinzelte plättchenförmige Strukturen mit einer Größe von 

ca. 3 µm. Im Unterschied dazu konnten nach der Reaktion mit PAA (siehe Abb. 

8 C-D) zum Teil glatte, kugelförmige Strukturen mit einer Größe von ca. 6 µm 

auf einer ebenfalls unregelmäßigen Oberfläche nachgewiesen werden. 

 

Abb. 8: REM-Aufnahmen von abgebundenen Zementproben, bestehend aus Farringtonit, 24 h nass 

gemahlen mit Wasser (A-B) und mit 35 Gew.% iger PAA-Lösung (C-D) mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 

24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser bei 2000-facher(A,C) und 5000-facher Vergrößerung (B,D). 

 

Es wurde festgestellt, dass nassgemahlenes Farringtonit mit Wasser zur Reak-

tion gebracht werden kann. Für den Abbindevorgang mit PAA ist das 

Ausgangspulver im nassgemahlenen Zustand zu reaktiv, so dass für weitere 

Studien auf das für 1 h trocken gemahlene Pulver zurückgegriffen wurde. 
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4.2 Abbindeverhalten von Farringtonit mit PAA im Ve r-
gleich zur konventionellen Zementreaktion 

Die Reaktivierung des Farringtonitpulvers durch Nassmahlung im vorausge-

gangenen Kapitel führte dazu, dass in der sauren Umgebung der PAA aufgrund 

der summierten Reaktivität nur Pasten hergestellt werden konnten, welche kei-

ne angemessene Verarbeitbarkeit und folglich Festigkeiten aufwiesen. Für eine 

detaillierte Analyse der Reaktion von MgP mit PAA wurde daher lediglich mit 

1 h trocken gemahlenem Farringtonit gearbeitet. Die Reaktion mit PAA wurde 

konventionellen Zementabbindereaktionen unter Verwendung von Ammonium-

phosphat-Lösungen sowie Mischungen hieraus gegenübergestellt.  

 Eigenschaften der Zemente während der Abbindereakti on: 
pH-Wert, Temperatur 

Im Folgenden wurde mit 35 Gew.%iger PAA-Lösung und 46,2 Gew.%iger 

DAHP-Lösung mit einem PLR von 1,5 g/ml gearbeitet. Es erfolgte die Bestim-

mung wesentlicher Eigenschaften wie pH-Wert und Temperatur während der 

Abbindereaktion. 

Der pH-Wertverlauf während des Abbindevorgangs von Farringtonit mit PAA 

und DAHP oder reinen PAA- und DAHP-Verdünnungen bei einem PLR von 

1,5 g/ml ist in Abb. 9 a) dargestellt. Für die Zementpaste aus Farringtonit mit 

PAA konnte initial ein pH-Wert von 4,6 gemessen werden, welcher nach 60 min 

auf 5,5 anstieg. Im Gegensatz dazu wurde für die Zementpaste aus Farringtonit 

und DAHP ein fallender Trend von pH 8,0 auf pH 6,4 nachgewiesen, wobei 

nach 7 min ein ausgeprägtes pH-Minimum von ca. 5 auftrat. Die Kombination 

aus Farringtonit mit einer Mischung beider wässriger Phasen startete bei einem 

pH-Wert von 5,8, welcher sich nach 60 min bei 4,7 einpendelte. Der pH-Wert 

der PAA/DAHP-Kombination mit Farringtonit startete also im pH-Bereich zwi-

schen den Einzelkomponenten, zeigte jedoch insgesamt das sauerste 

Abbindeverhalten. Alle Proben zeigten nach ca. 8 min bezüglich ihres Abbinde-

verhaltens eine pH-Wert-Überschneidung bei 4,9. Eine Annäherung an neutrale 

pH-Wert-Bedingungen erfolgte im Rahmen des Untersuchungszeitraums ledig-

lich durch die klassische Zementpaste aus Farringtonit und DAHP. Die beiden 

anderen Pastenformulierungen wiesen auch nach 1 h noch saure pH-Werte von 

5,5 (nur PAA) bzw. 4,7 (PAA/DAHP-Kombination) auf. 
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a) b) 

Abb. 9: pH-Wert- (a) und Temperaturmessungen (b) während des Abbindevorgangs von 1 h trocken 

gemahlenem Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung oder der 

entsprechenden Mischung mit einem PLR von 1,5 g/ml. 

 

Abb. 9 b) zeigt die zugehörigen Temperaturverläufe. Die Abbindereaktion von 

Farringtonit mit der DAHP-Verdünnung war mit einem Temperaturmaximum von 

52 °C nach 7 min relativ exotherm. Dies war jedoch für Reaktionen von Farring-

tonit mit PAA-Verdünnungen nicht der Fall. Hier konnte lediglich ein Maximum 

von 28,5 °C nach 8 min ermittelt werden. Die Abbindetemperatur für das Ze-

mentsystem aus Farringtonit mit einer PAA/DAHP-Kombination startete 

zunächst zwischen den beiden Einzelkomponenten. Das Temperaturmaximum 

von 48,7 °C wurde nach 15 min erreicht. Zum Ende der Messungen pendelten 

sich die Temperaturverläufe aller untersuchten Proben bei RT ein.  

 Eigenschaften der abgebundenen Zemente 

Im Folgenden wurden die obig beschriebenen Zementsysteme als Basis ver-

wendet, um neben der Injizierbarkeit als Handhabungsmerkmal auch die 

Eigenschaften der abgebundenen Zemente zu untersuchen. Variiert wurden 

neben der Konzentration von PAA zu DAHP bei konstantem und bei variiertem 

PLR auch das PLR bei konstanter PAA- und DAHP-Konzentration. Es erfolgte 

die Untersuchung der mechanischen Eigenschaften und der Oberflächenmor-

phologie. Außerdem wurde eine qualitative sowie quantitative XRD-Analyse und 

FTIR-Spektroskopie durchgeführt.  
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a) b) 

Abb. 10: Druckfestigkeiten der abgebundenen Zemente aus für 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 

PAA oder DAHP variabler Konzentrationen oder Mischungen hieraus mit einem PLR von 1,5 g/ml (a) oder 

mit einem PLR von 1,5 g/ml oder 3,0 g/ml (b ) nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser. 35 Gew.%ige 

PAA- bzw. 46,2 Gew.%ige DAHP-Lösung bildeten die Grundlage der unterschiedlichen Anmachlösungen. 

Alle mit * gekennzeichneten Werte beschreiben die zugehörigen DAHP-Konzentrationen in Gew.%. 

 

Bei einem konstanten PLR von 1,5 g/ml wurden neben PAA/DAHP-

Mischungen, reine PAA- und DAHP-Verdünnungen unterschiedlicher Konzent-

rationen mit Farringtonit vermischt und nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in 

Wasser die Druckfestigkeit untersucht (siehe Abb. 10 a)). Mit zunehmendem 

PAA-Gehalt von 17,5 bis 35 Gew.% an reiner PAA konnte eine Steigerung der 

Druckfestigkeit von 0,24±0,11 auf 2,1±1,1 MPa beobachtet werden. Mit zuneh-

mendem DAHP-Gehalt von 9,2 auf 46,2 Gew.% kam es ebenfalls zu einer 

Festigkeitssteigerung. Während bei der geringsten DAHP-Konzentration ledig-

lich mechanisch instabile Formkörper gewonnen wurden, führte die maximal 

eingesetzte Menge zu ausgehärteten Zementen mit einer Druckfestigkeit von 

21,6±6,3 MPa. Bei Mischungen aus 17,5 Gew.% PAA und 23,1 Gew.% DAHP 

und Mischungen aus 23,3 Gew.% PAA und 15,4 Gew. DAHP konnte ein syner-

gistischer Effekt beobachtet werden: Die Kombination wies um bis zu vierfach 

höhere Festigkeitswerte als die Einzelbestandteile auf. Entsprechend der in 

Abb. 10 b) dargestellten Ergebnisse konnte mit Zunahme des PAA/DAHP-

Verhältnisses tendenziell eine Festigkeitsabnahme für beide PLR verzeichnet 

werden. Dabei wurde die maximale Festigkeit bei einem PLR von 1,5 g/ml und 
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einem 1:1 Mischungsverhältnis nachgewiesen und lag bei 14,9±4,1 MPa. Die 

Zunahme des PAA-Anteils führte zu einem maximalen Abfall der Festigkeit um 

nahezu 90 % wobei sich diese ab einem Mischungsverhältnis von 3:1 auf ca. 

2,0±0,20 MPa stabilisierte. Bei einem höheren PLR von 3,0 g/ml waren diese 

Effekte mit einem maximalen Festigkeitsverlust von 60 % weniger ausgeprägt. 

 

Abb. 11: Spannungs-Dehnungs-Diagramme für abgebundenen Zemente aus für 1 h trocken gemahlenem 

Farringtonit nach der Abbindereaktion mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung 

oder der entsprechenden Mischung mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Was-

ser. 

 

Abb. 11 zeigt exemplarisch die zugehörigen Spannungs-Dehnungs-Diagramme 

aus Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-

Lösung oder der entsprechenden Mischung. Für die Zementformulierungen mit 

reiner PAA konnte mit gesteigerter Dehnung eine lineare Spannungszunahme 

beobachtet werden. Das Spannungsmaximum von 0,29 MPa mit anschließen-

dem Spannungsabfall wurde bei einer Dehnung von 0,6 % erreicht. Für 

Zementformulierungen mit reinem DAHP konnte im Vergleich zu den Zementen 

mit reiner PAA bei vergleichbarer Dehnung (0,7 %) eine größere Spannungs-

entwicklung (Spannungsmaximum = 3,2 MPa) beobachtet werden. Die größte 

Spannungsentwicklung wurde jedoch für die Mischzemente nachgewiesen. 

Zwar war der Spannungsverlauf zu Beginn mit dem der Zementformulierungen 

mit reiner DAHP-Lösung vergleichbar, der fortgesetzte lineare Spannungsan-

stieg führte allerdings zu einem Spannungsmaximum von 13,1 MPa, bevor ein 

rapider Spannungsabfall und ein Bruch der Prüfkörper bei einer Dehnung von 
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2 % auftrat. Die Fläche unter dem Spannungs-Dehnungs-Diagramm des Misch-

zements war mit 0,12 MPa die im Vergleich zu den Zementformulierungen mit 

reiner PAA (0,001 MPa) und reinem DAHP (0,01 MPa) größte Fläche unter den 

Kurvenverläufen. Sie kann als Maß für die Energieaufnahme gedeutet werden. 

Somit nimmt der Mischzement bei Druckbelastung die meiste Energie auf. Dies 

deutet auf synergistische Effekte durch die Zugabe von PAA und DAHP zur 

wässrigen Zementphase hin, wie es bereits durch die Druckfestigkeitsbestim-

mung gezeigt wurde. Gleichzeitig erfolgte eine Reduktion des für klassische 

Zementsysteme auftretenden spröden Bruchverhaltens. 

 

 

 

a) b) 

Abb. 12: Druckfestigkeiten der abgebundenen Zemente aus für 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 

17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung oder der entsprechenden Mischung bei 

variiertem PLR nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser (a) und Fotos des Handversuchs zur 

Injizierbarkeit der angerührten Zementpasten bestehend aus 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 

17,5 Gew.%iger PAA-Lösung und einem PLR von A) 1,0 g/ml, B) 1,5 g/ml, C) 2,0 g/ml, D) 2,5 g/ml oder 

E) 3,0 g/ml (b). 

 

In Abb. 12 a) sind die Druckfestigkeiten für abgebundene Zemente aus Farring-

tonit mit PAA und DAHP oder mit reinen PAA- und DAHP-Verdünnungen nach 

24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser dargestellt. Für Zemente, welche aus Far-

ringtonit mit 17,5 Gew.% iger PAA hergestellt wurden, konnte mit steigendem 

PLR von 1,0 auf 2,5 g/ml eine Zunahme der Druckfestigkeit von 0,42±0,03 auf 

2,6±1,9 MPa beobachtet werden. Eine weitere Erhöhung des PLR auf 3,0 g/ml 

führte jedoch nicht zu einer Festigkeitszunahme, sondern mit 1,9±0,14 MPa zu 

einem leichten Abfall der Druckfestigkeit. Die Zemente aus Farringtonit und 
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23,1 Gew.%igem DAHP zeigten mit 11,0±2,4 MPa maximale Festigkeitswerte 

bei einem PLR von 2,0 g/ml. Kleinere PLR erzielten mit 5,2±1,5 (1,0 g/ml) bzw. 

3,4±0,71 MPa (1,5 g/ml) niedrigere Druckfestigkeiten. Diese Druckfestigkeits-

abnahme konnte mit 8,3±2,6 (2,5 g/ml) und 7,8±0,80 MPa (3,0 g/ml) auch für 

größere PLR beobachtet werden. In diesem Versuch resultierte die Verwen-

dung einer Kombination aus PAA und DAHP ebenfalls bei allen untersuchten 

PLR zu höheren Druckfestigkeiten gegenüber den Einzelkomponenten. Das 

Druckfestigkeitsmaximum von 30,0±8,3 MPa wurde bei einem PLR von 2,0 g/ml 

erreicht. Somit konnte bei demselben PLR eine Steigerung der Druckfestigkeit 

im Vergleich zu Proben mit reinen PAA-Verdünnungen um das 16-fache erzielt 

werden. Im Vergleich zu reinen DAHP-Verdünnungen wurde die Druckfestigkeit 

nahezu verdreifacht. Noch deutlicher fiel diese synergistische Druckfestigkeits-

steigerung mit 15,0±4,1 MPa bei einem PLR von 1,5 g/ml aus. Gegenüber 

Zementen mir reiner PAA- lag eine 70-fache, gegenüber Zementen mit reiner 

DAHP-Lösung eine über dreifache Verbesserung der Festigkeit vor. 

Zusätzlich wurde die Injizierbarkeit von Zementen mit 17,5 Gew.%iger PAA in 

Abhängigkeit des PLR in einem Handversuch getestet (Abb. 12 b), Tab. 7). Mit 

Zunahme des PLR wurde tendenziell eine Abnahme der Injizierbarkeit beo-

bachtet. Bei einem PLR von 1,5 g/ml konnte die Zementpaste bis ca. 3,5 min 

injiziert werden. Bei einem PLR von 2,0 g/ml konnte die Zementpaste nur noch 

2,2 min injiziert werden und bei noch geringeren Anteilen an Flüssigkeit war auf 

Grund der schnell ablaufenden Abbindereaktion keine Injektion über eine Sprit-

ze mehr möglich. 

Tab. 7:  Beobachtungen zur Injizierbarkeit der angerührten Zementproben, bestehend aus 1 h trocken 

gemahlenem Farringtonit mit 17,5 Gew.% iger PAA bei variiertem PLR in Anlehnung an Abb. 11 b). 

PLR in g/ml Beobachtungen 

1,0 
gut zu verarbeiten 
injizierbar bis 3 min 

1,5 
gut zu verarbeiten 
zähe Paste 
injizierbar bis 3,5 min 

2,0 injizierbar bis 2,2 min 

2,5 
nicht injizierbar 
nach 1,2 min abgebunden 

3,0 
nach 1 min bröselig 
nicht injizierbar 

In Abb. 13 sind rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Bruchflächen 

von für 24 h ausgehärteten Zementen aus Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger 
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PAA, 23,1 Gew.%igem DAHP oder der entsprechenden Mischung mit einem 

PLR von 1,5 g/ml dargestellt. Die Aufnahmen von Farringtonit mit PAA-

Lösung (siehe Abb. 13, A-B) zeigten eine unregelmäßige Oberfläche mit glatt-

wandigen Strukturen und teilweise borstenartigen Ausstülpungen von bis zu 

1,5 µm Länge. Im Unterschied dazu konnten nach der Reaktion von Farringtonit 

mit DAHP-Lösung (siehe Abb. 13, E-F) backsteinartige Strukturen und verein-

zelt glattwandige Strukturen mit einer Größe von bis zu 10 µm auf einer 

unregelmäßigen Oberfläche nachgewiesen werden. Die Aufnahmen der 

Mischzemente (siehe Abb. 13, C-D) zeigten ebenfalls backsteinartige und 

zusätzlich noch plättchenförmige, ca. 12 µm große, teilweise miteinander 

verzahnte Strukturen auf einer unregelmäßigen Oberfläche. Es konnten folglich 

starke morphologische Unterschiede zwischen den Zementsysteme mit PAA 

und den Mischzementen bzw. den Zementsystemen mit DAHP festgestellt 

werden. 

 

 

 

Abb. 13: REM-Aufnahmen von abgebundenen Zementproben, bestehend aus 1 h trocken gemahlenem 

Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung (A-B), 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung (E-F) oder der 

entsprechenden Mischung (C-D) mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Was-

ser bei 2000-facher (A,C,E) und 5000-facher Vergrößerung (B,D,F). 
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4.2.2.2 Einfluss der Zementkomposition auf die Phas enzusammensetzung 
mit qualitativer und quantitativer Auswertung 

 

 

a) b) 

 

                                   c) 

Abb. 14: Röntgendiffraktogramme von für 1 h trocken gemahlenem Farringtonit nach der Abbindereaktion 

mit DAHP-Lösungen (a), mit PAA-Lösungen (b) und mit PAA/DAHP-Lösungen (c) unterschiedlicher Mi-

schungsverhältnisse mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser. Die 

Abnahme der Struvitbildung mit sinkendem DAHP-Gehalt (a) und mit steigendem PAA-Gehalt (c) bzw. die 

Zunahme der Newberyitbildung mit steigendem PAA-Gehalt (b) wird besonders an den grau bzw. rosa 

hinterlegten Stellen sichtbar. Die Zuordnung der Reflexe zu den Phasen Farringtonit (f = Mg3(PO4)2, PDF–

Nr.: 33-0876), Newberyit (n = MgHPO4·3H2O, PDF–Nr.: 19-0762) und Struvit (s = MgNH4PO4·6H2O, 

PDF-Nr.: 19-0762) erfolgte durch Abgleich mit JCPDS-Referenzen. Die mit * markierten Röntgendiffrakto-

gramme sind in Abb. 15 a) zusammengefasst und wurden zur quantitativen Auswertung genutzt. 
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In Abb. 14 sind Röntgendiffraktogramme von Farringtonit nach der Abbindere-

aktion mit DAHP-Lösungen (siehe Abb. 14 a)), mit PAA-Lösungen (siehe Abb. 

14 b)) und mit PAA/DAHP-Lösungen (siehe Abb. 14 c)) unterschiedlicher Mi-

schungsverhältnisse mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 

37 °C in Wasser dargestellt. Die Reaktion von Farringtonit mit DAHP führte zur 

Bildung von Struvit, wobei die Intensitäten charakteristischer Beugungsreflexe 

beispielsweise bei 20,9° und 27,1° mit sinkendem DAHP-Anteil abnahmen (sie-

he Abb. 14 a)). Nach Abgleich entsprechender JCPDS-Referenzspektren 

konnte die Bildung von Newberyit durch die Reaktion von Farringtonit mit PAA 

belegt werden. Hier zeigte sich ein Anstieg charakteristischer Beugungsreflexin-

tensitäten insbesondere bei Beugungswinkeln 2 Theta von 29,0° und 29,3° mit 

zunehmendem PAA-Anteil (siehe Abb. 14 b)). Für die Mischzemente (siehe 

Abb. 14 c)) wurde mit steigendem PAA- und folglich sinkendem DAHP-Anteil 

eine verringerte Struvit- und zugleich vermehrte Newberyitbildung beobachtet. 

In Abb. 15 a) sind die mit * markierten Röntgendiffraktogramme aus Abb. 

14 zusammengefasst. Sie gibt eine Übersicht über die Röntgendiffraktogramme 

von Farringtonit nach der Abbindereaktion mit 17,5 Gew.%iger PAA- und 

23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung oder mit reinen PAA- und DAHP-

Verdünnungen. Diese wurden im Folgenden hinsichtlich ihrer quantitativen 

Phasenzusammensetzung und Kristallitgröße analysiert. Für die quantitative 

Phasenanalyse wurden, wie in Kap. 3.2.5 beschrieben, Kalibrierkurven erstellt, 

welche die Funktion des Struvitgehaltes in einem Struvit-Farringtonit-

Mineralgemisch in Abhängigkeit definierter Beugungsreflexflächenverhältnisse 

zeigen (siehe Abb. 16 a)). Entsprechendes gilt für die Funktion des Newberyi-

tanteils in einem Newberyit-Farringtonit-Mineralgemisch (siehe Abb. 16 b)). 

Gemäß Abb. 15 b) wurden für die Erstellung dieser Kalibrierkurven ausschließ-

lich phasenreine Pulver verwendet. Durch einen Abgleich der entsprechenden 

Peakflächenverhältnisse der aufgenommenen Röntgendiffraktogramme (siehe 

Abb. 15 a)) mit den beiden Kalibrierkurven konnten die unbekannten Struvit- 

und Newberyitgehalte dieser Zementproben ermittelt werden. Die Ergebnisse 

sind in Tab. 8 zusammenfassend dargestellt. 
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a) b) 

Abb. 15: Röntgendiffraktogramme von für 1 h trocken gemahlenem Farringtonit nach der Abbindereakti-

on mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung oder der entsprechenden Mischung 

mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser (a) und Röntgendiffraktogramme 

der für die Erstellung der Kalibrierkurven verwendeten Mineralien Farringtonit, Newberyit und Struvit (b). 

Newberyit wurde kommerziell erhalten, Farringtonit und Struvit wurden gemäß der in Kap. 3.2.1 und 

Kap. 3.2.5 erläuterten Vorgehensweisen selbst hergestellt. Die Zuordnung der Reflexe zu den Phasen 

Farringtonit (f = Mg3(PO4)2, PDF–Nr.: 33-0876), Newberyit (n = MgHPO4·3H2O, PDF–Nr.: 19-0762) und 

Struvit (s = MgNH4PO4·6H2O, PDF-Nr.: 19-0762) erfolgte durch Abgleich mit JCPDS-Referenzen. 

 

 

 

 

 

 

 

a) b) 

Abb. 16: Kalibrierkurven für Struvit (a) und Newberyit (b). Der Struvitanteil bzw. Newberyitanteil wurde 

jeweils durch definierte Mischungen aus phasenreinem Struvit mit Farringtonit (a) bzw. Newberyit mit 

Farringtonit (b) als bekannt vorausgesetzt und die Beugungsreflexflächen bei 20,8° (Struvit, FS = Fläche Fit 

von Struvit), 28,9° (Newberyit, FN = Fläche Fit von Newberyit) und 23,1° (Farringtonit, FF = Fläche Fit von 

Farringtonit) auf Basis der gemessenen Röntgendiffraktogramme entsprechender Pulvermischungen 

ermittelt. 
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Tab. 8: Auswertung der Kalibrierkurven. Ermittlung des Anteils der mineralischen Phase der Zementpro-

ben, bestehend aus 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger PAA, 23,1 Gew.%igem 

DAHP oder der entsprechenden Mischung mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in 

Wasser, mit Hilfe der in Abb. 16 dargestellten Kalibrierkurven. F = Farringtonit, N = Newberyit, S = Struvit 

und FF = Fläche Fit von Farringtonit, FN = Fläche Fit von Newberyit und FS = Fläche Fit von Struvit.  

Probenbezeichnung und 
analysierte Phase  genäherte 

Peakfläche in ° 
Peakflächen-
verhältnis 

Anteil mineralische 
Phase in %  

     
Farringtonit + H 2O/DAHP     
Farringtonit bei 23,1° 1 173,90 x x 
 2 240,58 x x 
 3 200,44 x x 
   FS/FF  
Struvit bei 20,8° 1 124,22 0,71 47 
 2 100,84 0,42 37 
 3 108,56 0,54 42 
    42±4,8 
     
Farringtonit + PAA/H 2O     
Farringtonit bei 23,1° 1 245,38 x x 
 2 180,06 x x 
 3 258,93 x x 
     
   FN/FF  
Newberyit bei 28,9° 1 23,54 0,10 39 
 2 20,81 0,12 42 
 3 21,74 0,08 37 
    39±2,7 
     
Farringtonit + PAA/DAHP      
Farringtonit bei 23,1° 1 100,08 x x 
 2 106,55 x x 
 3 137,22 x x 
     
   FS/FF  
Struvit bei 20,8° 1 106,30 1,06 54 
 2 111,77 1,05 54 
 3 104,04 0,76 48 
    52±3,7 
   FN/FF  
Newberyit bei 28,9° 1 41,69 0,42 61 
 2 36,60 0,34 58 
 3 44,45 0,32 57 
    58±2,1 

 

Für Farringtonit mit PAA/DAHP wurde ein Newberyitanteil von 58±2,1 % und 

ein Struvitanteil von 52±3,7 % ermittelt. Die Summe von Newberyit und Struvit 

ergab somit eine theoretische Umsetzung von über 100 %. Dies ist natürlich 

nicht sinnvoll, insbesondere, da im entsprechenden Röntgendiffraktogramm 

auch quantitative Mengen des Eduktes Farringtonit nachgewiesen werden 

konnten (siehe Abb. 15 a)). Die Ursache für dieses Problem liegt darin, dass die 

beiden Kalibrierkurven (siehe Abb. 16) für 2-komponentige Systeme ausgelegt, 
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jedoch auf ein 3-komponentiges System angewandt wurden. Für Farringtonit 

mit PAA-Verdünnung ergab sich ein Newberyitanteil von 39±2,7 % sowie für 

Farringtonit mit DAHP-Lösung ein Struvitanteil von 42±4,8 %. Die Betrachtung 

der 2-komponentigen Zementformulierungen zeigt, dass sich vergleichbare An-

teile des Reaktionsproduktes (jew. ~ 40 %) bildeten. Ebenso scheinen sich im 

3-komponentigen System Newberyit und Struvit zu gleichen Anteilen umzuset-

zen. Kombiniert man die Erkenntnisse aus den 2- und 3-komponentigen 

Systemen, kann man einen Restgehalt von ca. 20 % Farringtonit für das 3-

komponentige System schlussfolgern. 

Tab. 9: Übersicht über die mit Hilfe der Scherrer-Gleichung ermittelten Kristallitgrößen von Farringtonit, 

Newberyit und Struvit. Die Zementproben bestanden aus 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 

17,5 Gew.%iger PAA, 23,1 Gew.%igem DAHP oder der entsprechenden Mischung mit einem PLR von 

1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser. 

Probenbezeichnung  
und analysierte Phase   

FWHM (2θ) 
in rad  

d in nm  

    
Farringtonit + H2O/DAHP     
Farringtonit bei 23,1° 1 0,11 70,96 
 2 0,11 75,66 
 3 0,11 75,57 
   74±2,7 
Struvit bei 20,8° 1 0,13 63,82 
 2 0,12 65,25 
 3 0,13 61,28 
   63±2,0 

    
Farringtonit + PAA/H2O     
Farringtonit bei 23,1 ° 1 0,11 76,85 
 2 0,11 72,99 
 3 0,11 72,68 
   74±2,3 
Newberyit bei 28,9 ° 1 0,13 61,64 
 2 0,12 66,90 
 3 0,15 56,53 
   62±5,2 
    
Farringtonit + PAA/DAHP     
Farringtonit bei 23,1 ° 1 0,11 71,26 
 2 0,11 72,41 
 3 0,11 71,44 
   72±0,6 
Struvit bei 20,8 ° 1 0,13 60,39 
 2 0,13 60,22 
 3 0,13 63,02 
   61±1,6 
Newberyit bei 28,9 ° 1 0,13 62,48 
 2 0,14 60,97 
 3 0,13 63,33 
   62±1,2 
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Die in Tab. 9 ermittelten Kristallitgrößen für Farringtonit, Newberyit und Struvit 

der entsprechenden Zementproben sind in Abb. 17 dargestellt. Farringtonit wies 

mit einer Kristallitgröße von 74,2±2,3 nm in Zementproben aus Farringtonit und 

reinen PAA-Verdünnungen die maximale Kristallitgröße auf. Die kleinste Kristal-

litgröße erzielte mit 61,2±1,6 nm das Struvit in Zementproben aus Farringtonit 

mit PAA/DAHP-Lösung. In den verschieden Mineralsystemen konnten insge-

samt keine Unterschiede hinsichtlich der Kristallitgröße der gleichen Phase 

festgestellt werden. So wies beispielsweise Newberyit im Mischzement eine 

Kristallitgröße von 62,3±1,1 nm und für Zemente aus Farringtonit mit reinen 

PAA-Verdünnungen eine Kristallitgröße von 61,7±5,2 nm auf. 

 
Abb. 17: Kristallitgrößen von Farringtonit, Newberyit und Struvit in Zementproben, bestehend aus 1 h 

trocken gemahlenem Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger PAA-Lösung, 23,1 Gew.%igem DAHP oder der 

entsprechenden Mischung mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser. 

4.2.2.3 Nachweis der mineralischen Umsetzung und Ch elatisierung mit-
tels Infrarotspektrometrie 

Abb. 18 zeigt FTIR-Spektren von Farringtonit, Newberyit, PAA und Mischze-

menten. Letztere bestanden aus Farringtonit mit PAA und DAHP oder reinen 

PAA- und DAHP-Verdünnungen bei einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushär-

tung bei 37 °C in Wasser. Die Infrarotspektrometrie diente zum Nachweis der 

mineralischen Umsetzung und Chelatisierung. In Tab. 10 sind die zugehörigen 

Schwingungsbanden dargestellt. Nach Abgleich der Literatur konnte die 

Schwingungsbande bei 984 cm-1 in Farringtonit (siehe Abb. 18 a), b)) einer 

PO4--Schwingung zugeordnet werden [153]. Das Rohpulver war somit außer-

PAA/DAHP PAA/H2O H2O/DAHP
0

10

20

30

40

50

60

70

80

K
ris

ta
lli

tg
rö

ß
e 

in
 n

m

 Farringtonit
 Struvit
 Newberyit



 

47 
 

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000

 Wellenzahl (cm-1)

T
ra

ns
m

is
si

on
 (

%
)

 Farringtonit (f)
 f + 23,1 Gew.% DAHP 1,5 g/ml

a)

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000

 Wellenzahl (cm-1)

 Farringtonit (f)
 f + 17,5 Gew.% PAA 1,5 g/mL
 PAA
 Newberyit

b)

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000

 f + 23,1 Gew.% DAHP  1,5 g/ml 
 f + 17,5 Gew.% PAA/ 23,1 Gew.% DAHP  1,5 g/ml
 f + 17,5 Gew.% PAA  1,5 g/mlT

ra
ns

m
is

si
on

 (
%

)

Wellenzahl (cm-1)

c)

halb des Fingerprintbereichs (<1500 cm-1) IR-inaktiv. Dagegen ließen sich für 

das Produkt aus Farringtonit mit DAHP-Verdünnung Schwingungsbanden 

nachweisen, die OH- und NH-Streckschwingungen, NH4+-Schwingungen, 

NH-Deformationsschwingungen und PO4--Schwingungen zugeordnet werden 

konnten. Die FTIR-Analyse bewies also die im Struvit enthaltenen Bindungen 

inklusive Kristallwasser. 

 

Abb. 18: FTIR-Spektren von Mischzementen, bestehend aus 1 h trocken gemahlenem Farringtonit mit 

17,5 Gew.%iger PAA-Lösung (b, c), 23,1 Gew.%igem DAHP (a, c) oder der entsprechenden Mischung (c) 

mit einem PLR von 1,5 g/ml nach 24 h Aushärtung bei 37 °C in Wasser und von Farringtonit (a, b), 

Newberyit (b) und PAA (b). Die Überlagerungen der Einzelspektren, welche dem Spektrum des Mischze-

mentes entsprechen, werden besonders an den grau hinterlegten Stellen sichtbar.  

 

Für PAA (siehe Abb. 18 b)) ließen sich Schwingungsbanden nachweisen, die 

anschließend nach Abgleich mit entsprechender Literatur O-H-

Streckschwingungen, CH2- oder CH-Streckschwingungen, C=O-Streck-

schwingungen, CH2-Deformationsschwingungen, C-O-Streckschwingungen  

und C-CH2-Streckschwingungen zugeordnet werden konnten [154]. Der Litera-

turabgleich der Schwingungsbanden bei Newberyit führte zur Zuordnung der 

Banden zu PO4--Schwingungen und Kristallwasser [155]. Die Messung des Re-
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aktionsprodukts von Farringtonit mit reiner PAA-Verdünnung ergab ein 

FTIR-Spektrum, das einer Überlagerung der Spektren von PAA, Farringtonit 

und Newberyit entsprach. Abb. 18 c) zeigt FTIR-Spektren von Farringtonit mit 

PAA und DAHP und die bereits in Abb. 18 a) bzw. b) dargestellten Spektren für 

Farringtonit mit DAHP- bzw. PAA-Verdünnung. Bei dem Spektrum des Misch-

zementes schien es sich um eine Überlagerung der Einzelspektren zu handeln. 

Besonders deutlich wird dies an den grau hinterlegten Stellen. 

Tab. 10: Zuordnung der in Abb. 18 auftretenden Banden zu charakteristischen Schwingungen. 

Wellenzahl (cm-1) Zuordnung 

Struvit 
3597 
3481 
3222 

O-H/N-H-Streckschwingungen 

2895 NH4+ 
1675 
1597 

N-H-Deformationsschwingungen 

984 PO4- 
PAA 

3360 O-H-Streckschwingungen 
2572 CH2 oder CH-

Streckschwingungen 
1711 C=O-Streckschwingungen 
1447 CH2-Deformationsschwingungen  
1412 
1262 

C-O-Streckschwingungen 
verbunden mit O-H-Bindungen 
auf flacher Ebene 

1122 C-CH2-Streckschwingungen 
Newberyit 

3262 
1696 

Kristallwasser 

1238 
1159 
1014 
878 
816 

PO4- 
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5 DISKUSSION 
 

Mineralische Knochenzemente konnten sich dank vieler positiver Eigenschaften 

wie beispielsweise Bioabbaubarkeit, Biokompatibilität und Osteokonduktivität 

als selbstabbindende Zementpaste im Therapiekonzept von knöchernen Defek-

ten mit synthetischen KEM etablieren [15-17, 96]. MPC zeichnen sich 

gegenüber CPC durch kontrollierte Abbaubarkeit und initial hohe Festigkeiten 

aus [15, 16]. Des Weiteren werden Magnesiumionen eine positive Funktion im 

Knochenmetabolismus zugeschrieben [18]. Dies führte zu einem gesteigerten 

Interesse an MPC für die biomedizinische Anwendung in den letzten Jahren. 

Sowohl der Einsatz von CPC als auch von MPC ist jedoch bisher auf Grund des 

spröden Charakters auf nicht-lasttragende Bereiche limitiert [68]. 

Gegenstand der vorliegenden Arbeit war es, die Eignung magnesiumhaltiger 

Zementsysteme durch systematische Analyse der Handhabung, des Abbinde-

verhaltens und der Eigenschaften des ausgehärteten Minerals als injizierbare 

Zementpasten, möglicherweise in lasttragenden Bereichen zu beurteilen. Ein 

besonderer Fokus wurde dabei auf die Reaktivität der Rohpulver mit unter-

schiedlichen wässrigen Komponenten gelegt. 

5.1 Reaktivierung von Farringtonit durch Nassmahlun g 

Um den Einfluss der Mahlungsdauer und resultierenden Partikelgröße auf die 

Eigenschaften der MPC zu untersuchen, wurde das Farringtonit-Rohpulver für 

maximal 24 h nass aufgemahlen. Dabei fand eine um bis zu 75 %ige Reduktion 

der Partikelgröße gegenüber der Trockenmahlung äquivalenter Mahldauer so-

wie eine Abnahme der Partikelgröße mit zunehmender Mahldauer statt. Nach 

4 h Nassmahlung erfolgte keine Reduktion der Partikelgröße mehr (siehe Abb. 

5 a)). Dieser Prozess ging mit einer Intensitätsabnahme und Verbreiterung zu-

gehöriger Beugungsreflexe in den entsprechenden Röntgendiffraktogrammen 

einher, was als Indiz für die stattgefundene mechanische Amorphisierung 

gilt (siehe Abb. 5 b)). Der Prozess der mechanischen Aktivierung ist für die Re-

aktivitätssteigerung von Metallen, beispielsweise Nickel-Chrom-Legierungen für 
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die Anwendung in Düsentriebwerken, bekannt [156-158]. Die mechanische Ak-

tivierung durch Hochenergiemahlung der Rohpulver ist im Bereich der 

mineralischen Knochenzemente für CPC, nicht jedoch für MgP als Zemente-

Ausgangsmaterial bekannt. Jedoch stimmen die erhaltenen Ergebnisse hin-

sichtlich grundlegender Tendenzen mit den Erkenntnissen aus zahlreichen 

Studien von Gbureck et al. [52, 159, 160] zur Reaktivierung verschiedener 

CaP-Pulver überein [52, 159, 160].  

In allen drei Studien führten lange Mahldauern der Ausgangspulver in Ethanol 

nicht nur zu einer limitierten Reduktion der Partikelgröße, sondern auch zu einer 

Amorphisierung und einem Verlust der Kristallinität des Rohpulvers. Eine mögli-

che Erklärung für die Amorphisierung ist gemäß Gbureck et al. [52, 159] die 

Bildung von Defekten im Kristallgitter. Es war dadurch möglich, beispielsweise 

die Umsetzung von α-TCP zu CDHA effizienter zu gestalten, wobei α-TCP auch 

bei geringeren Energieeinträgen schon mit Wasser reagieren kann. Ursache für 

die erhöhte Reaktivität ist eine gesteigerte Löslichkeit und die damit verbunde-

ne, kürzere Abbindedauer [52, 159, 160]. Durch 24-stündige Nassmahlung von 

α-TCP konnte eine Reduktion der Abbindedauer mit Wasser von maximal 

12 h (ungemahlenes α-TCP) auf 2 h erzielt werden. Unabhängig von der Dauer 

der Nassmahlung wurde eine Umsetzung von > 90 % nach 24 h Aushärtung 

von α-TCP mit Na2HPO4 zu CDHA beobachtet. Eine annähernd vergleichbare 

Umsetzung trat für die ungemahlene Kontrolle erst nach 7 Tagen Aushärtung 

auf. Die Umsetzungsrate wird also ganz entscheidend von der Kristallinität der 

Edukte beeinflusst [160].  

Ähnliche Erkenntnisse konnten auch Hurle et al. [161] gewinnen, welche die 

Abbindereaktion von α-TCP mit unterschiedlichen amorphen Anteilen während 

der ersten 48 h nach Anmischung mit Wasser beobachteten. Die quantitative 

XRD-Analyse zeigte eine im Vergleich zu kristallinem α-TCP gesteigerte Lös-

lichkeit und folglich erhöhte Reaktivität von amorphem α-TCP [161].  

Im Gegensatz dazu hydrolisieren die CaP β-TCP und TTCP, ebenso wie das in 

der vorliegenden Arbeit beschriebene Farringtonit unter physiologischen Bedin-

gungen nicht oder nur sehr langsam. Dennoch konnten alle drei 

Formulierungen mit Wasser zur Reaktion gebracht werden. Im Falle der CaP 

war für TTCP durch die Hochenergie-Mahlung eine Umsetzung zu HA mit ei-



 

51 
 

nem hohen Umsetzungsgrad (58 %) möglich. Durch die Hochenergie-Mahlung 

von β-TCP konnte eine Reduktion der Abbindedauer von 8 h auf 5 h erzielt 

werden [52, 159].  

Hier wurde aus Farringtonit Magnesiumphosphathydrat (Mg3(PO4)2·22H2O, sie-

he Abb. 7 a)) gebildet, obwohl MPC generell durch eine Säure-Base-Reaktion 

anstatt Hydrolyse reagieren [16, 97]. Die Bildung von Trimagnesiumphos-

phathydrat ist als Nebenprodukt der Struvitbildungsreaktion aus der Literatur 

bekannt [80, 97]. Die Rietveld-Analyse (siehe Tab. 6) ergab eine Umsetzung 

von für 24 h nass gemahlenes Farringtonit mit Wasser zu 68 Gew.% Magnesi-

umphosphathydrat. 

Die vorgelegte Studie, sowie verschiedene Studien aus der Literatur zeigten 

somit, dass die Amorphisierung mittels Hochenergiemahlung nicht nur auf ver-

schiedene mineralische Pulver übertragbar [52, 159, 160], sondern auch 

reproduzierbar ist, wie eine mit [52] vergleichbare Studie zu β-TCP von 

Bae et al. [162] zeigte [162].  

Bezüglich der mechanischen Eigenschaften konnten maximale Druckfestig-

keitswerte von 11 MPa für 24 nass gemahlenes Farringtonit mit Wasser (siehe 

Abb. 6) nachgewiesen werden. Im Gegensatz dazu fand auch nach 

24-stündiger Aushärtezeit von kurzzeitig aufgemahlenem Farringtonit mit Was-

ser keine Abbindereaktion zu einem stabilen Hydratationsprodukt statt. Diese 

Ergebnisse stimmen mit den Beobachtungen von Gbureck et al. [52] überein. 

Auch hier konnte nach 24 h Aushärtung auf Grund zu geringer Löslichkeit des 

CaP-Pulvers und folglich mangelnder Reaktivität keine Abbindereaktion von für 

1 h nass gemahlenem β-TCP mit Wasser realisiert werden [52]. Nach entspre-

chender Mahldauer wurden schließlich Festigkeiten im Bereich des spongiösen 

Knochens erzielt [7, 16]. 

5.2 Einfluss des PAA-Molekulargewichts bei Reaktion  
mit teilweise reaktiviertem Farringtonit 

In der vorliegenden Arbeit wurde in Handversuchen der Einfluss von PAA un-

terschiedlichen Molekulargewichts (450.000 g/mol, 750.000 g/mol, 

1.250.000 g/mol und 4.000.000 g/mol) auf das Abbindeverhalten von Farring-

tonit mit PA untersucht. Jedoch konnte, unabhängig vom PLR oder dem 



 

52 
 

Molekulargewicht der PAA kein Zementsystem mit angemessener Festigkeit 

hergestellt werden. Das Verrühren der einzelnen Komponenten führte zu gum-

miartigen, klebrigen Pasten, welche in Wasser sofort aufquollen. Diese 

Beobachtungen decken sich teilweise mit den Erkenntnissen von Majekodunmi 

und Deb [146], welche für hohe PAA-Konzentrationen mit TTCP ebenfalls eine 

erhöhte Viskosität der Zementflüssigkeit feststellten. Überträgt man die Argu-

mentation der Autoren auf MgP, sollte der Einbau der Magnesiumionen in das 

unlösliche Produkt und die damit verbundene schlechtere Löslichkeit von MgP 

zu einer reduzierten Beweglichkeit der Magnesiumionen und somit zu einer ver-

längerten Abbindezeit führen. Außerdem konnten sie für Zementsysteme mit 

PAA höhere Druck-und Biegefestigkeiten als in den Systemen ohne PAA bzw. 

mit PAA von niedrigerem Molekulargewicht erzielen. Verantwortlich machten sie 

dafür die verlängerte Kettenlänge der Polymermatrix und somit die höhere An-

zahl an Quervernetzungen [146]. Zur Beurteilung des abbindeverzögernden 

Effekts der PAA auf die hier vorgestellten Zementsysteme sind jedoch gezielte 

Messungen der Abbindedauer z.B. über den Gilmore-Nadel-Test nötig. Ob eine 

Verbesserung der mechanischen Eigenschaften durch hochmolekulargewichti-

ge PAA tatsächlich erreicht wurde, konnte auf Grund der starken Quellung der 

Prüfkörper in Wasser im feuchten Zustand nicht gemessen werden. Eine mögli-

che Erklärung hierfür ist das wesentlich kleinere Molekulargewicht der von 

Majekodumni und Deb [146] verwendeten PAA (30.000 g/mol, 100.000 g/mol). 

Möglich ist, dass den in den Handversuchen verwendeten längeren Ketten der 

hoch molekularen PAA zu wenige Magnesiumionen zur Reaktion zur Verfügung 

standen und die Beweglichkeit der Ionen zusätzlich beeinträchtigt war. 

Das Problem der Quellung in Wasser ist aus der Literatur für polymermodifizier-

te CPC bekannt [150]. Chen et al. [125] konnten durch Zugabe von Weinsäure 

und Natriumfluorid zu Systemen, bestehend aus TTCP/DCP, PAA und PA ein 

Aufquellen der Zemente in wässriger Umgebung verhindern [125]. In den 

Handversuchen der vorliegenden Arbeit wurde versucht, diesen Ansatz eben-

falls zur Vermeidung der Quellung von PAA mit Farringtonit in wässriger 

Umgebung zu nutzen. Dies führte jedoch nicht zum gewünschten Erfolg. 

Als zweiter Ansatz wurde die Reaktion des mechanisch aktivierten Farringtonits 

mit PAA untersucht. Allerdings konnte die Herstellung formstabiler Prüfkörper - 

mit Ausnahme des für 1 h nass gemahlenen Farringtonits - nicht realisiert wer-
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den. Im genannten Beispiel wurden jedoch Druckfestigkeiten von lediglich 

1,7±0,42 MPa erzielt (siehe Abb. 6). Die Ursache für den Misserfolg bei der 

Herstellung formstabiler Prüfköper mit länger aufgemahlenem Farringtonit liegt 

vermutlich in der summierten Reaktivität des amorphisierten Farringtonits in der 

sauren Umgebung der PAA. Die zugehörigen Röntgendiffraktogramme (siehe 

Abb. 7 b)) ergaben die Bildung von Newberyit, welche durch Zugabe einer Säu-

re oder eines sauren Reaktionspartners (z.B. PA, Monocalciumphosphat-

monohydrat (Ca(H2PO4)2·H2O, MCPM)) zu MgP ebenfalls literaturbekannt 

ist [101, 110]. Newberyit tritt zudem als Nebenprodukt der Struvitbildung 

auf [82]. 

Vergleicht man die Morphologie der Bruchflächen von 24 h nass gemahlenem 

Farringtonit mit Wasser (siehe Abb. 8 A-B) mit denjenigen, welche mit PAA zur 

Reaktion gebracht wurden (siehe Abb. 8 C-D), so zeigte sich ein dichteres und 

homogeneres Gefüge. Dies spricht ebenfalls für die besseren mechanischen 

Eigenschaften nach der Reaktion mit Wasser. 

Generell sind Zementsysteme auf Basis von amorphisiertem Farringtonit reaktiv 

genug, um rein mit Wasser als Reaktionspartner ein hydratisiertes MgP zu bil-

den. Dies spiegelte sich auch in einer angemessenen Verarbeitbarkeit und den 

nachgewiesenen mechanischen Eigenschaften wieder. Eine saure Komponente 

führte auf Grund der summierten Reaktivität zu schlecht verarbeitbaren Pasten 

und Prüfkörpern mit ungeeigneten Druckfestigkeiten und ist somit für reaktivier-

tes Farringtonit als Reaktionspartner gänzlich ungeeignet. 

5.3 Vergleich des Abbindeverhaltens von Farringtoni t 
mit PAA und DAHP  

Auf Grund der mangelhaften Verarbeitbarkeit und unzureichenden Festigkeits-

werte der in Kapitel 5.2 beschriebenen Zementpasten wurde in den folgenden 

Versuchen auf kurzzeitig trocken aufgemahlenes Farringtonit mit niedrig mole-

kularer PAA zurückgegriffen und die stattfindende Reaktion mit denjenigen von 

konventionellen Zementsystemen verglichen. 
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 pH Wert und Temperatur 

Zur Ermittlung des Abbindeverhaltens der MPC mit PAA wurden pH-Wert- und 

Temperaturmessungen der hergestellten Zementpasten herangezogen und mit 

konventionellen Zementsystemen verglichen. Dabei ergaben die pH-Wert-

Messungen (siehe Abb. 9 a)) lediglich für die klassische Zementpaste aus Far-

ringtonit und DAHP eine Annäherung an neutrale pH-Wert-Bedingungen. Der 

starke pH-Wert-Abfall zu Beginn der Messung kann PA zugeschrieben werden, 

welche als Nebenprodukt der Reaktion zu Struvit gebildet wird. Vergleichbare 

Verläufe wurden auch von Kanter et al. [106] für struvitbildende Zementsysteme 

während der Abbindereaktion von Farringtonit mit MAHP und DAHP beobach-

tet [106].  

Die beiden anderen Pastenformulierungen lagen auch nach 1 h mit pH-Werten 

von 5,5 (nur PAA) bzw. 4,7 (PAA/DAHP-Kombination) noch im sauren 

pH-Wert-Bereich, wobei der pH-Wert der PAA/DAHP-Kombination insgesamt 

das sauerste Abbindeverhalten zeigte. Im Folgenden sind mögliche Reaktions-

gleichungen dargestellt, die während des Abbindevorgangs von Farringtonit mit 

DAHP (siehe Formel (6)), mit PAA (siehe Formel (7)) und mit der PAA/DAHP-

Kombination (siehe Formel (8)) zu den genannten pH-Werten führten. Die ge-

mäß Formel (7) und (8) freiwerdenden Mg2+-Ionen stehen für 

Komplexbildungreaktionen mit den Carboxylatgruppen der PAA zu Verfügung. 

 

2����	���� � 3�������	�� � 36���	 → 6�����	�� 	 ∙ 6���	 � ��	�� (6) 

 

����	���� � 7��� /00		1223 	���	��∙ 	3���	 � 2���4 � 4��6 � ��	�� (7) 
 

3����	���� � 3�������	�� � 43��� 	/00		1223	 
6�����	�� 	 ∙ 6��� � 	���	�� ∙ 	3��� � 2���4 � 4��6 � 2��	��		 (8) 

 

Im Gegensatz zu literaturbekannten Zementsystemen, wie beispielsweise 

β-TCP mit MCPM, deren pH-Wert-Verlauf unterhalb von 4 liegt [17, 163], stellen 

MPC mit ihrem initial neutralen pH-Wert eine attraktive Alternative dar und kön-

nen in Zukunft möglicherweise vorteilhaft für die kontrollierte Freigabe von 
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pH-sensiblen Medikamenten genutzt werden [114]. Ein neutraler pH-Wert wäh-

rend der Abbindereaktion von mineralischen Knochenzementen ist außerdem 

ein entscheidendes Kriterium für die biomedizinische Anwendung, da saure 

pH-Werte zu unerwünschter Säurefreigabe in das implantatumgebende Gewe-

be führen können [141].  

Die Temperaturverlaufsmessungen (Abb. 9 b)) ergaben eine maximale Tempe-

ratur von 52 °C für Farringtonit mit DAHP. Den Erfahrungen aus Studien zur 

Temperaturmessung von MPC [109] folgend sind exotherme Temperaturverläu-

fe erwartungsgemäß. Wang et al. [109] zeigten z.B. Temperaturmaxima von 

über 60 °C für Zementsysteme aus MgO mit KDHP. Der Temperaturverlauf der 

nicht-klassischen Zementreaktionen von Farringtonit mit PAA-Verdünnungen 

dagegen wies einen flachen Temperaturverlauf mit einem Maximum von 

28,5 °C nach 8 min auf. Diese Werte liegen nicht oberhalb physiologischer Be-

dingungen und wären somit ideal für die biomedizinische Anwendung. Dagegen 

können starke Wärmeentwicklungen > 45 °C im implantatumgebenden Gewebe 

zu Hitzenekrosen und folglich einem Implantatverlust führen [16, 164]. Diese 

kritische Temperaturgrenze wurde sowohl durch das klassische Zementsystem 

mit DAHP als auch durch den Mischzement überschritten. Jedoch liegen weit 

verbreitete PMMA-Knochenzemente mit Temperaturmaxima von bis zu 100 °C 

ebenfalls über dieser Grenze und finden trotzdem Anwendung im Therapiekon-

zept von knöchernen Defekten [82, 165]. 

Durch Erniedrigung des PLR könnte eine geringere Wärmeentwicklung erzielt 

werden. Eine mögliche Erklärung hierfür ist gemäß Wang et al. [109] der höhere 

Wasseranteil [109]. Jedoch ist zu beachten, dass mit einem steigenden Was-

seranteil die mechanische Festigkeit sinken kann [21, 54].  

Der annähernd neutrale pH-Wert der klassischen Zementsysteme würde zwar 

eine biomedizinische Anwendung zulassen, nicht jedoch das exotherme Abbin-

deverhalten, wobei die hohe Wärmeentwicklung durch Änderungen an der 

Zementzusammensetzung (z.B. PLR) kompensiert werden könnte. Ein eben-

falls exothermes und zusätzlich saures Abbindeverhalten zeigte das 

Mischzementsystem. Farringtonit mit PAA reagiert zwar unter physiologischen 

Temperatur- nicht jedoch pH-Wert-Bedingungen. Keines der untersuchten Ze-

mentsysteme eignet sich folglich hinsichtlich pH-Wert und Temperaturverlauf 



 

56 
 

während der Abbindereaktion als injizierbarer Knochenzement. Folglich sind 

Modifikationen der einzelnen Formulierungen zwar nötig, aber zugleich reali-

sierbar. Zudem zeigen kommerziell erhältliche Knochenzemente zum Teil 

wesentlich schlechtere Eigenschaften. 

 Umsetzung mittels Chelatisierung und konventionelle r Abbin-
dereaktion sowie mechanische Eigenschaften der aus-
gehärteten Zemente 

Die Auswertung der quantitativen XRD-Analyse ergab vergleichbare Umset-

zungsraten und Kristallitgrößen für Newberyit (58±2,1 %, 62±1,2 nm) und 

Struvit (52±3,7 %, 61±1,6 nm) in den Mischzementen (siehe Abb. 15, Abb. 16, 

Abb. 17, Tab. 8, Tab. 9) und es konnte auf einen Restgehalt von 20 % Farring-

tonit geschlussfolgert werden. Des Weiteren wurden vergleichbare Anteile des 

Reaktionsproduktes (jew. ~ 40 %) für zweikomponentige Systeme ermittelt. Die 

nicht quantitative Umsetzung zum jeweiligen Reaktionsprodukt zeigt, dass die 

in Kapitel 5.3.1 gelieferten Reaktionsgleichungen (siehe Formel (6)-(8)) nur eine 

theoretische Erklärung für die beobachteten pH-Wert-Entwicklungen liefern, da 

sie von einer vollständigen Umsetzung des Farringtonits ausgehen. Tatsächlich 

findet vermutlich eine Einbettung des nicht reagierten Rohpulvers in die mittels 

Chelatisierung gebildeten Magnesium-Polyacrylate statt. Letztere konnten je-

doch auf Grund vieler Überlagerungen der Schwingungsbanden mittels FTIR 

nicht eindeutig nachgewiesen werden (siehe Abb. 18, Tab. 10). Allerdings wur-

den bei Verwendung von reiner PAA eine Viskositätszunahme und eine klebrige 

Konsistenz während der Abbindereaktion, sowie Quellung in wässriger Umge-

bung beobachtet, was einen Hinweis auf die stattgefundene Chelatisierung 

geben könnte. Durch die Wahl passender Parameter führte die Verwendung 

von PAA zu stabilen Prüfkörpern, auch wenn im Endprodukt noch quantitative 

Mengen des Rohpulvers erhalten waren. 

In der Literatur wird ein sprödes Bruchverhalten für MPC beschrieben [68]. Die-

se Eigenschaft limitiert den Einsatz mineralischer Knochenzemente bisher auf 

nicht-lasttragende Bereiche, weshalb den mechanischen Eigenschaften der 

Zemente eine entscheidende Bedeutung bei der Beurteilbarkeit ihrer Eignung 

als injizierbare Paste in lasttragenden Bereichen zukommt.  
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Die Druckfestigkeitsmessungen ergaben für reine PAA-Verdünnungen eine Zu-

nahme der Druckfestigkeit, sowie des Newberyitgehalts mit steigendem 

PAA-Anteil (siehe Abb. 10 a)). Fraglich ist, ob allein die bereits literaturbekannte 

Newberyitbildung in saurer Umgebung [101, 110] die mechanische Festigkeit 

ausmacht oder ob eine mögliche Chelatisierung durch die PAA hierfür verant-

wortlich ist. Des Weiteren konnte eine Druckfestigkeitssteigerung für reine 

DAHP-Verdünnungen mit steigendem Anteil an DAHP beobachtet werden. Ver-

antwortlich hierfür ist die Zunahme der Ammoniumionen, welche zu einer 

vermehrten Struvitbildung beitragen und folglich zu höheren Druckfestigkeiten 

führen. Diese Aussagen konnte durch die Analyse der Phasenzusammenset-

zung mittels XRD bestätigt werden (siehe Abb. 14 a), c)). Für die 

Zementsysteme mit höchstem Anteil an DAHP wurden maximale Druckfestig-

keiten von 21,6±6,3 MPa gemessen.  

Interessanterweise wies die Kombination von 17,5 Gew.%iger PAA und 

23,1 Gew.%igem DAHP mit einem PLR von 1,5 g/ml mit Druckfestigkeiten von 

14,9±4,1 MPa um bis zu vierfach höhere Festigkeitswerte als die Einzelbe-

standteile auf und zeigte somit einen möglichen synergistischen Effekt aus 

Chelatisierung und Zementfällungsreaktion. Dieses Phänomen konnte auch bei 

den Druckfestigkeitsmessungen bei konstantem PAA-zu-DAHP-Verhältnis bei 

variiertem PLR beobachtet werden (siehe Abb. 12 a)). Die Mischzemente wie-

sen jeweils um vielfach höhere Festigkeiten als die Einzelbestandteile auf. 

Diese Tendenz spiegelte sich auch in der Analyse der Oberflächenmorphologie 

wieder. Im direkten Vergleich zeigte der Mischzement ein dichteres, homogene-

res Gefüge mit verzahnten Kristalliten (siehe Abb. 13).  

Hall und Stevens [104] konnten durch Reduktion des Wasseranteils eine Stei-

gerung der Druck- und Biegefestigkeit erzielen. Als mögliche Erklärung hierfür 

nannten sie den bei einem großen PLR geringeren Anteil an unverbrauchter 

Zementflüssigkeit, welche andernfalls als Porenbildner in der Kristallmatrix ver-

bleibt [94]. Diese Erkenntnisse stimmen mit den Beobachtungen für reine 

PAA-und reine DAHP-Verdünnungen bis zu einem PLR von 2,5 g/ml bzw. 

2,0 g/ml überein (siehe Abb. 12 a)). Der porenbildende Effekt bei kleinem PLR 

zeigte folglich einen größeren Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften der 

Zementsysteme in Form von sinkenden Druckfestigkeitswerten, als die oben 
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genannten Einflüsse durch größere Anteile an PAA bzw. DAHP. Gegensätzli-

che Tendenzen zu den von Hall und Stevens [104] gemachten Beobachtungen 

waren jedoch für höhere PLR ersichtlich. Sowohl für reine PAA- als auch reine 

DAHP-Verdünnung wurde ab einem PLR von 2,0 g/ml bzw. 2,5 g/ml eine 

Druckfestigkeitsabnahme beobachtet. Ursache hierfür ist vermutlich die zu ge-

ringe Menge an Flüssigkeit („plastic limit“), die der Zementabbindereaktion zur 

Verfügung stehen muss, um eine angemessene Verarbeitbarkeit und Homoge-

nität zu erlangen. Ein zu geringer Anteil an Flüssigphase unterschreitet die 

plastische Grenze und wirkt sich negativ auf die mechanischen Eigenschaften 

in Form von sinkenden Druckfestigkeiten aus [21].  

Für Mischzemente konnte eine Abnahme der Festigkeit mit steigendem 

PAA/DAHP-Verhältnis beobachtet werden (siehe Abb. 10 b)). Dies lässt sich 

ebenfalls durch den mit Zunahme des PAA/DAHP-Verhältnisses sinkenden An-

teil an Ammoniumionen erklären, welche folglich der Struvitbildungsreaktion 

nicht mehr zur Verfügung standen. Gleichzeitig ging die Zunahme des 

PAA-Anteils zwar mit einer vermehrten Newberyitbildung einher, jedoch sind für 

Newberyitzemente generell niedrigere Druckfestigkeiten (13-30 MPa) im Ver-

gleich zu Struvitzementen (80 MPa) bekannt [95, 166]. Maximale Druckfest-

igkeiten konnte bei einem PLR von 1,5 g/ml und einem PAA-DAHP-Verhältnis 

von 1:1 gemessen werden, was dem bereits beschriebenen Mischzementsys-

tem (siehe Abb. 10 a)) entspricht. Die für die maximalen Druckfestigkeiten 

verantwortliche Struvitbildung konnten auch durch die Analyse der Phasenzu-

sammensetzung mittels XRD gezeigt werden, welche den höchsten Struvitanteil 

für Farringtonit mit 17,5 Gew.% PAA und 23,1 Gew.% DAHP ergab (siehe Abb. 

14 c)).  

In der Literatur sind Festigkeitswerte von bis zu 65 MPa für Zementsysteme aus 

Farringtonit, DAHP und MAHP bekannt [106]. Weder die Zementsysteme mit 

reiner DAHP-Verdünnung (21,6±6,3 MPa) noch die maximal gemessenen Fes-

tigkeitswerte der Mischzemente (30,0±8,3 MPa) erzielen derart hohe 

Festigkeiten. Allerdings ergab die Analyse des Spannungs-Dehnungs-

Diagramms von Farringtonit nach der Abbindereaktion mit 17,5 Gew.%iger 

PAA-Lösung, 23,1 Gew.%iger DAHP-Lösung oder der entsprechenden Mi-

schung mit einem PLR von 1,5 g/ml die folgenden Erkenntnisse (siehe Abb. 11): 

Durch das Einbringen von PAA erfolgte der Bruch der Prüfkörper bei größeren 
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Dehnungen als in der klassischen Zementformulierung. Im Mischzementsystem 

trat zwar eine wesentlich geringere Bruchdehnung auf, jedoch zeigte sich der 

beschriebene synergistische Effekt nicht ausschließlich bei der maximal auftre-

tenden Spannung, sondern auch bei der Fläche unter dem zugehörigen 

Spannungs-Dehnungs-Diagramm. Diese war im Falle des Mischzements mit 

0,12 MPa am größten. Folglich kann dieser bei Belastung mehr Energie auf-

nehmen als die Zemente mit reinen Verdünnungen. Somit wurde durch die 

Kombination aus klassischer Zementabbindereaktion und Chelatisierung das für 

mineralische Knochenzemente typische, spröde Bruchverhalten erfolgreich re-

duziert.  

Zusammenfassend zeigte sich, dass Ammoniumionen notwendig sind, um 

chelatisiertes Farringtonit mit angemessen Festigkeiten zu erhalten, da Farring-

tonit mit PAA allein nur unzureichende Druckfestigkeiten aufwies. Alternativ 

kann, wie in Kap. 5.1 beschrieben, mechanisch aktiviertes Farringtonit mit Was-

ser zur Reaktion gebracht werden. Die maximal gemessenen Festigkeitswerte 

in letzterem Fall bewegten sich jedoch mit ca. 11 MPa deutlich unterhalb der 

maximal gemessenen Festigkeitswerte der Mischzemente (ca. 30 MPa) bei ei-

nem PLR von 2,0 g/ml.  

 Injizierbarkeit 

Das oben beschriebene plastische Grenze beeinflusst nicht nur indirekt die me-

chanischen Eigenschaften der ausgehärteten Zemente, sondern auch 

wesentliche Charakteristika der Handhabung, wie z.B. die hier untersuchte Inji-

zierbarkeit (siehe Abb. 12 b), Tab. 7). Es konnte beobachtet werden, dass eine 

Injizierbarkeit bei niedrigem PLR möglich war, welche sich jedoch mit Zunahme 

des PLR verschlechterte. Ab einem PLR von 2,5 g/ml stellte sich die Zement-

paste unter den gegebenen Bedingungen als nicht injizierbar heraus. Folglich 

scheint der bei niedrigem PLR erhöhte Teilchenabstand der durch den erhöhten 

Säuregehalt bedingten Reaktivitätssteigerung zu überwiegen.  

Die Ermöglichung der Injizierbarkeit durch Erniedrigung des PLR ist für CPC ein 

bereits literaturbekannter Ansatz. Allerdings geht dies häufig mit einer Ver-

schlechterung der mechanischen Eigenschaften in Form von niedrigeren 

Druckfestigkeiten einher. Alternativ wurden durch die Zugabe von Natriumci-

tratsalzen verbesserte rheologische und mechanische Eigenschaften erzielt. 
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Eine Erklärung hierfür ist gemäß Gbureck et al. [112] die Adsorption der Citrate 

auf der Oberfläche der Partikel, welche zu einer elektrostatischen Abstoßung 

führt. Diese verbesserte Teilchendispersion resultiert schließlich in einer niedri-

geren Viskosität der Zementpaste und folglich verbesserten Injizierbarkeit. 

Gleichzeitig ermöglichte die Verwendung der Zitrate die Realisierung von verar-

beitbaren Zementpasten trotz höherer PLR [82, 112].  

Die Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften durch Erniedrigung des 

PLR konnte bei den durchgeführten Versuchen der vorliegenden Arbeit nicht 

beobachtet werden. Es ist vorstellbar, dass die Zugabe von Citraten auch die 

Injizierbarkeit von MPC mit PAA bei höheren PLR ermöglicht. Fraglich ist, ob 

ein eventuell ablaufendes Konkurrieren der Citrate mit der PAA um die Magne-

siumionen zu einer verzögerten Abbindereaktion führt.  
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6 ZUSAMMENFASSUNG  
 

Gegenstand der vorliegenden Arbeit war eine systematische Analyse der Ver-

arbeitbarkeit, Abbindedauer, pH-Wert- und Temperatur-Verläufe während des 

Abbindens und der Eigenschaften der ausgehärteten Zementpaste, welche je-

weils aus Farringtonit (Mg3(PO4)2) unterschiedlicher Reaktivität bestand und mit 

Diammoniumhydrogenphosphat und Polyacrylsäure zur Reaktion gebracht und 

konventionellen wässrigen Zementsystemen gegenübergestellt wurde.  

Ein besonderer Fokus wurde hierbei auf die Beurteilbarkeit der Eignung dieser 

Zementsysteme als injizierbare Zementpasten in möglicherweise lasttragenden 

Bereichen gelegt. Eine Reaktivierung von Farringtonit und anschließendes Ab-

binden mit Wasser konnte durch Hochenergiemahlung für 2 h bis 24 h erzielt 

werden. Mechanisch aktiviertes Farringtonit mit Polyacrylsäure (100.000 g/mol) 

bzw. kurzzeitig gemahlenes Farringtonit mit höher molekulargewichtiger Polyac-

rylsäure führte auf Grund der zum Teil summierten Reaktivität in der sauren 

Umgebung der Polyacrylsäure zu einer schlechten Verarbeitbarkeit und unzu-

reichenden Druckfestigkeiten. Um chelatisiertes Farringtonit mit angemessenen 

Festigkeiten zu erhalten, zeigte sich die Anwesenheit von Ammoniumionen als 

vielversprechende Strategie. Als hydratisierte Produkte wurden je nach Formu-

lierung Struvit (MgNH4PO4·6H2O), Newberyit (MgHPO4·3H2O) oder Mag-

nesiumphosphathydrat (Mg3(PO4)2·22H2O) gewonnen. Besonders die Kombina-

tion von kurzzeitig gemahlenem Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger Poly-

acrylsäure-Lösung und 23,1 Gew.%iger Diammoniumhydrogenphos-

phat-Lösung mit einem Pulver-zu-Flüssigkeitsverhältnis von 1,5 g/ml führte zu 

Zementpasten, die hinsichtlich ihres Abbindeverhaltens und der mechanischen 

Eigenschaften denen der Einzelbestandteile überlegen waren.  

Die entwickelten Zementsysteme zeigten 60 min nach Beginn des Abbindevor-

gangs einen pH-Wert von 4,7 bis 6,4 und Temperaturmaxima von 28,5 °C bis 

52 °C je nach Zusammensetzung. Der Mischzement, für welchen maximale 

Druckfestigkeiten von 15,0±4,1 MPa gemessen wurden, zeigte ein deutlich we-

niger sprödes Bruchverhalten im Vergleich zu den reinen Verdünnungen. Da 

der spröde Charakter klassischer mineralische Knochenzemente einen limitie-



 

62 
 

renden Faktor für die Anwendung in lasttragenden Bereichen darstellt, kann 

dies als deutliche Verbesserung der mechanischen Eigenschaften beurteilt 

werden. Immerhin lagen die erzielten Festigkeitswerte in der Größenordnung 

der humanen Spongiosa. Besonders hervorzuheben ist außerdem der synergis-

tische Effekt, welcher bei Zementformulierungen aus kurzzeitig gemahlenem 

Farringtonit mit 17,5 Gew.%iger Polyacrylsäure-Lösung und 23,1 Gew.%iger 

Diammoniumhydrogenphosphat-Lösung mit einem Pulver-zu-Flüssigkeitsver-

hältnis von 1,5 g/ml beobachtet werden konnte. Diese Formulierung wies bis zu 

vierfach höhere Festigkeitswerte als die Einzelbestandteile auf. Somit bildet das 

entwickelte Mischzement-System eine gute Basis für weitere Entwicklungen hin 

zu mechanisch lasttragenden Defekten. 
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