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1. Einleitung und Problemstellung 

Die Trepanation des Schädeldachs gehört sicherlich zu den ältesten und be-

kanntesten Operationstechniken und wurde bereits in prähistorischer Zeit fast 

weltweit praktiziert. So wurde beispielsweise in den peruanischen Anden ein 

4000 Jahre alter Schädel gefunden, dessen frontaler Defekt mit einer 1 mm di-

cken Goldplatte bedeckt war [1]. Die erste schriftliche Erwähnung einer Schä-

deldachrekonstruktion geht auf Fallopius (1523 – 1562) zurück, der zu Gold als 

Knochenersatzmaterial riet [2]. Eine erste experimentelle Auseinandersetzung 

mit der Frage nach geeigneten Knochenersatzmaterialien fand ab der zweiten 

Hälfte des 19. Jahrhunderts statt, und als einer der Ersten führte Ollier mit Tier-

studien zu diesem Thema Begriffe wie autogen, allogen und xenogen zur Kate-

gorisierung von Knochentransplantaten ein [3,4]. Einen ersten akzeptablen Kno-

chenersatz fand man erst Ende des 19. Jahrhunderts, mit der aufkommenden 

zahnärztlichen Prothetik wurde von Martin die erste Immediatprothese einge-

setzt [5]. 

 

100 Jahre später gilt der Einsatz von autogenen Knochentransplantaten immer 

noch als die beste Methode in Bezug auf das Einwachsverhalten und die Wie-

derherstellung der biologischen Funktion [5]. Doch der lang gehegte Wunsch der 

Chirurgen, für knöcherne Rekonstruktionen ausschließlich patientenfremde Ma-

terialien zu verwenden, führte in der Zwischenzeit zur Entwicklung einer ganzen 

Reihe von synthetischen und biologischen Surrogaten. Über 100 unterschiedli-

che Substanzen werden heutzutage von verschiedenen Herstellern als Kno-

chenersatzmaterialien angeboten, und das Spektrum reicht von hinreichend 

bekannten Keramiken aus Hydroxylapatit (HA) über Metalle und Kunststoffe bis 

zu Kombinationspräparaten [6]. 

 

Die Anforderungen an einen synthetischen Knochenersatzwerkstoff sind vielfäl-

tig. Bei einem idealen Verlauf der Knochendefektheilung ist es wünschenswert, 

dass die Knochenersatzmaterialien langsam durch körpereigenen, natürlich 

gewachsenen Knochen ersetzt werden. Ein solches Material sollte gut verfüg-

bar sein, darf kein Infektionsrisiko mit sich bringen (Sterilisierbarkeit), sollte ein-
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fach zu verarbeiten sein, eine hohe Biokompatibilität besitzen, osteokonduktiv 

und osteostimulativ sein, den Knochendefekt ausreichend stabilisieren und 

letztlich in einem überschaubaren Zeitraum unter Beibehaltung der Stabilität 

resorbierbar sein [7]. Ein abbaubares Implantat hätte weiterhin die Aufgabe wie 

ein Platzhalter zu wirken, den Knochendefekt zum Weichgewebe hin abzu-

schirmen und so die Regeneration des Knochens zu ermöglichen. 

 

Calciumphosphat-Keramiken werden bereits seit mehr als 30 Jahren intensiv 

erforscht, sie haben eine gute Biokompatibilität, sind atoxisch, nicht immuno-

gen, nicht kanzerogen, nicht teratogen und haben eine enge chemische und 

kristallografische Verwandtschaft zum natürlichen Knochen [7]. Zu ihren Haupt-

vertretern gehören die Tricalciumphosphat-Keramiken (TCP, Ca3(PO4)2), die 

den Vorteil einer schnelleren Bioabbaubarkeit gegenüber HA-Keramiken haben, 

und als β-TCP besonders als Knochenaufbaumaterial geeignet sind [7]. Ein 

kommerziell erhältliches Knochenersatzmaterial auf β-TCP-Basis ist etwa 

Cerasorb© (Curasan Pharma GmbH, Kleinostheim) mit Indikationen in der 

Parodontalchirurgie sowie der dentoalveolären und die präprothetischen Chi-

rurgie [8,9]. Es ist als Granulat erhältlich, hat eine Partikelgröße von 50 bis 2000 

µm, eine Porosität von bis zu 75 %, ist zu > 99 % phasenrein und wird sehr 

langsam resorbiert. Der Abbau beruht überwiegend auf der chemischen Lös-

lichkeit und führt am Applikationsort in vivo und in vitro nicht zu zellschädigen-

den und unphysiologischen pH-Wert-Veränderungen [10]. Diese physiko-

chemische Löslichkeit wird unterstützt durch den Abbau durch Riesenzellen, 

Osteoklasten und Makrophagen [11,12,13]. Damit werden bestehende Lücken in 

den Porenverbindungen erweitert und geschlossene interporöse Septen durch-

brochen. Je nach Größe der Porositäten ist das Resultat im Vergleich mit ande-

ren porösen Keramiken ein schnellerer knöcherner Durchbau. Gemäß wissen-

schaftlichen Studien entspricht die Festigkeit des neu gebildeten Knochens in-

nerhalb des Implantats bereits nach drei Monaten der des humanen Knochens 

außerhalb des Implantates. Der neue Knochen außerhalb des Implantates er-

reicht nach drei Monaten 80 % und nach sechs Monaten 95 % der Festigkeit 

des umgebenden Lagerknochens. Das nachweisbare Calcium-Phosphat-
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Verhältnis des neu gebildeten Knochens entspricht sowohl intra- als auch 

periimplantär bereits nach drei Monaten nahezu dem des umgebenden Kno-

chens [10]. 

 

TCP-Granulate zeigen eine mangelnde mechanische Stabilität der Werkstoffe 

am Anwendungsort, sodass nur mehrseitig von Knochen umgebene Defekte 

hiermit versorgt werden können. Mechanisch stabile und resorbierbare 

Calciumphosphat-Werkstoffe sind durch eine Zementabbindereaktion zugäng-

lich. Ein von Lemáitre et al. auf der Basis von β-TCP und MCPM entwickelter 

Calciumphosphatzement lässt etwa Bruschit (CaHPO4 x 2H2O) als Endprodukt 

der Abbindereaktion entstehen [14], welches in vivo innerhalb von 3 Monaten 

resorbiert und durch neu gebildeten Knochen ersetzt werden kann [15]. Im Ge-

gensatz zu den Hydroxylapatit-bildenden Zementen ist Bruschit als Ergebnis 

der Abbindereaktion von β-TCP-Zementen unter physiologischen Bedingungen 

besser resorbierbar [16], da es eine wesentlich höhere Löslichkeit bei einem pH-

Wert von 7,4 als HA besitzt. Das Löslichkeits- und Resorptionsverhalten von 

Bruschitzementen liegt bis zu 10- bis 15-mal höher als bei HA [17]. 

 

Nachteilig bei Bruschit-Zementen ist die sehr schnell verlaufende 

Abbindereaktion, bedingt durch die hohe Kristallwachstumsrate von Bruschit, 

die eine klinische Handhabung erschwert. Zur Einstellung akzeptabler 

Abbindezeiten im Bereich von 5-10min ist die Verwendung von 

Abbindeverzögerer, wie etwa Citrate, Sulfate und Pyrophosphate notwendig, 
[18]. Diese können in der Zementflüssigkeit gelöst sein oder dem Zementpulver 

als Feststoff zugegeben werden. Die vorliegende Arbeit beschäftigt sich mit der 

Frage, in wie weit sich Magnesium-substitutierte Tricalciumphosphate für die 

Herstellung von Bruschit-Zementen eignen. Hierzu wurden Verbindungen der 

allgemeinen Formel CaxMgy(PO4)2 (x+y =3) durch Sinterung hergestellt und mit 

Zitronensäure zur Reaktion gebracht. Die Eigenschaften der entstehenden Ze-

mente, wie Abbindezeit, Druckfestigkeit, Phasenzusammensetzung und pH-

Wert wurden ermittelt und mit denen eines nicht-modifizierten Bruschit-Zements 

sowie eines Hydroxylapatit-Zements verglichen. 
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2. Kenntnisstand 

 

2.1 Vorkommen und Verwendung von Calciumphosphaten  

In lebenden Organismen vorkommende Mineralien, wie Calciumcarbonat, hyd-

ratisiertes Siliciumdioxid und auch Calciumphosphat, werden von verschiede-

nen Lebewesen durch Biomineralisation zum Aufbau von Schuppen, Stacheln, 

Muschelschalen, Schneckengehäusen oder Endoskeletten eingesetzt [19]. In 

biologischen Systemen liegt Calciumphosphat als Hydroxylapatit in Knochen 

und im Zahnschmelz vor [20]. Da Knochen zu 60 bis 70 % und Zahnschmelz zu 

98 % aus dem Calciumphosphat Hydroxylapatit besteht [21], bietet es sich als 

Knochenersatzwerkstoff an.  Calciumphosphatmineralien, wie beispielsweise 

Phosphorit (Ca3(PO4)2), sind wichtige Ausgangsstoffe zur Herstellung von 

Phosphatdüngemitteln wie Calciumdihydrogenphosphat (Ca(H2PO4)2) [22].  

  

Calciumphosphate leiten sich von Orthophosphorsäure (H3PO4) ab, welche als 

dreibasige mittelstarke Säure je nach pH-Wert zu H2PO4
-, HPO4

2- und PO3- Io-

nen und H+-Protonen dissoziiert. Calciumphosphate können synthetisch durch 

das Ausfällen aus einer wässrigen Lösung bei Raumtemperatur (low-

temperature-Verfahren) oder durch einen Sinterprozess (high-temperature-

Verfahren) gewonnen werden [23]. Gefällte Calciumorthophosphate werden als 

Basis für die Herstellung gesinterter Calciumphosphate verwendet. Lösliches 

Monocalciumphosphat (MCPM, Ca(H2PO4)2·H2O) wird im stark sauren Milieu 

durch Reaktion von Phosphorsäure mit Calciumionen hergestellt. Wegen feh-

lender Biokompatibilität findet MCPM ausschließlich zusammen mit basischen 

Calciumphosphaten in bruschitbildenden Knochenzementen wie α-TCP [24] oder 

β-TCP [25] Verwendung. Calciumhydrogenphosphat (DCPA, Monetit, CaHPO4) 

hingegen ist biokompatibel, biodegradierbar und im Frakturkallus, möglicher-

weise auch im Knochen, enthalten [26,27].  

 

Das biokompatible, biodegradierbare und osteokonduktive 

Dicalciumhydrogenphosphat Didydrat (DCPD, DCPD, CaHPO4·H2O) ist Be-

standteil des Knochens und des Frakturkallus [27]. Es kann durch seine Meta-
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stabilität als DCPA (pH-Wert < 6), Octocalciumphosphat (OCP) (pH-Wert 6-7) 

oder als HA (pH-Wert > 7) vorliegen. In vivo erfolgt entweder eine Umwandlung 

zu gefälltem HA oder die Biodegradation und der knöcherne Ersatz [17]. Durch 

Präzipitation aus einer flüssigen Phase entsteht bei einem pH-Wert > 7 gefälltes 

HA (HAP), welches im molaren Ca/P-Verhältnis zwischen 1.50 und 1.67 variie-

ren kann, und mit dem Ca/P-Verhältnis von 1.50 als calciumarmes HA (engl.: 

calcium deficient HA (CDHA)) bezeichnet wird. HAP ähnelt dem Apatit des na-

türlichen Knochens und beinhaltet zusätzlich durch Carbonat und Magnesium-

ionen verursachte Verunreinigungen [21]. 

 

Ausgangsmaterialien zur Herstellung von Calciumphosphatzementen sind ge-

sinterte Calciumphosphate. Die Herstellung von Tricalciumphosphat (TCP) er-

folgt durch Sinterung eines Pulvergemisches nach der Reaktion: 

        Temperatur 

2 CaHPO4 + CaCO3                    Ca3(PO4)2 + H2O + CO2 

DCPA  CC      TCP 

 

Durch Variation der Temperatur während des Sinterprozesses entsteht entwe-

der die Niedrigtemperaturmodifikation β-TCP oder die metastabile Hochtempe-

raturmodifikation α-TCP; die Umwandlungstemperatur beträgt 1125 °C [32]. β-

TCP, auch als Whitlockit bezeichnet, wird durch Sinterung bei Temperaturen 

über 650 °C gewonnen und kann durch einen erneuten Sinterprozess reversibel 

in α-TCP umgewandelt werden. Tierexperimentell wurde ein Abbau des β-TCP 

und α-TCP mit Ersatz durch Knochen innerhalb von 1,5 Jahren beobachtet [28]. 

Die höhere Löslichkeit der thermodynamisch instabilen α-TCP führt in wässri-

gen Elektrolyten zu einer Phasenumwandlung zu calciumarmem HA, welches 

deutlich schlechter löslich ist als TCP [29]. Diese Eigenschaft wird zur Herstel-

lung von apatitbildenden Calciumphosphatzementen genutzt [23]. 

 

Durch Mischung verschiedener Calciumphosphate, wie z.B. Calciumoxid (CaO) 

und Calciumhydrogenphosphat (CaHPO4), und anschließende Sinterung bei 

Temperaturen über 700 °C wird HA (Ca10(PO4)6(OH)2) hergestellt. HA zeigt eine 
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ausgeprägte kristalline Struktur, ist ein biokompatibles Calciumphosphat und in 

wässrigen Lösungen nur schwer löslich. Da die Degradation von gesintertem 

HA in Dekaden und nicht in Jahren angegeben wird, gilt es als nicht 

degradierbar [21]. HA kommt in seiner stöchiometrischen Reinform in der Natur 

nicht vor, wird aber sowohl als Volumenmaterial als auch als aktive Beschich-

tung auf Implantaten im Bereich der Chirurgie oder Zahnmedizin verwendet [30, 

31]. 

 

Durch Calcinierung von gefälltem HA mit einem Ca/P-Verhältnis von < 1.67 bei 

Temperaturen über 700 °C wird biphasisches Calciumphosphat (BCP) gewon-

nen. Das dabei entstehende Produkt enthält β-TCP und HA als Phasen. Im 

Vergleich zu den Eigenschaften von aus reinem HA oder β-TCP bestehenden 

Materialien nehmen die mechanischen Eigenschaften und die Biokompatibilität 

dieses biphasischen Werkstoffes eine Zwischenstellung ein, wobei diese durch 

Variation der Anteile beeinflusst werden können [32]. 

 

 
2.2 Verwendung und Vorkommen von Magnesiumphosphat und dessen 

Zementen 

 
Phosphatgebundene Einbettmassen sind in der Dentaltechnik das meist ver-

wendete Material zur Herstellung von Zahnersatz. Aufgrund ihrer Temperatur-

beständigkeit erfolgt mit ihnen die Herstellung von Kronen und Brücken über 

das Wachsausschmelzverfahren [33]. Die verwendeten Einbettmassen bestehen 

aus dem Binder Magnesiumoxid und Ammoniumdihydrogenphosphat sowie den 

SiO2-Modifikationen Quarz und Cristobalit als Füllstoffe, wobei manche Ein-

bettmassen zusätzlich Graphitpulver enthalten [34]. Nach dem Anmischen mit 

einem wässrigen Kieselsol erfolgt die Verfestigung bei Raumtemperatur zu 

Struvit (NH4MgPO4·6H2O) nach folgender Reaktionsgleichung [34,35]: 

 

NH4H2PO4 + MgO +5H2O   Mg NH4PO4·6H2O 
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Es kommt beim anschließenden Vorwärmprozess im Ofen unter Abspaltung 

von Wasser und Ammoniak zur Bildung von Magnesiumpyrophosphat, während 

bei Temperaturen von über 1000°C das überschüssige Magnesiumoxid weiter 

mit Phosphat beziehungsweise Silikat reagiert [34]: 

 

NH4MgPO4·6H2O  NH4MgPO4·H2O + 5H2O   > 160°C 

2 NH4MgPO4·6H2O  Mg2P2O7 + 3H2O + 2NH3   > 250°C 

Mg2P2O7 + MgO  Mg3(PO4)2     > 1000°C 

2MgO + SiO2  Mg2SiO4     > 1000°C 

 

Struvit stellt ebenfalls eine biologische Calcifizierung dar und wird in etwa11 % 

aller Nierensteine als Infektstein gefunden, wofür die Ernährung und die Auf-

nahme von steinbildenden Nahrungsmittelbestandteilen verantwortlich sind. 

Wenn ureaseproduzierende Bakterien bei einer Harnwegsinfektion vorliegen, 

kommt es zur Spaltung von Harnstoff in Ammoniak und Kohlendioxid durch 

Urease, wodurch sich der pH-Wert in den alkalischen Bereich verschiebt und 

somit die Präzipitation von Phosphat, Carbonat und Magnesium fördert [36,37,38].  

Hieraus entstehen die sogenannten Infekt- oder Struvit-Steine, entweder als 

reine Struvit-Steine oder zusammen mit Bakterien, einer Eiweißmatrix und Leu-

kozyten. 

 

Beim Betrieb von Klär- und Gülleaufbereitungsanlagen kann es teilweise zu so 

hohen Konzentrationen von Ammonium-, Magnesium- und Phosphationen 

kommen, dass die Sättigungskonzentrationen von Struvit überschritten werden 

und es zur Bildung von Struvit-Belägen kommt [33]. Die Fällung von Magnesium-

Ammonium-Phosphat wird auf Kläranlagen gezielt zur Eliminierung von Stick-

stoff und Phosphat eingesetzt, so dass sich folgende Reaktionsgleichung zur 

Bildung von Magnesium-Ammonium-Phosphat ergibt [39]:  

 

Mg2
+ + NH4

+ + HPO4
2- + OH- + 5H2O  MgNH4PO4 + 6H2O 
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Neben dem Vorkommen von Struvit als Infektstein und als Resultat von Fäl-

lungsprozessen in Kläranlagen wird zum Beispiel Magnesiumphosphatzement 

auch als Baumaterial eingesetzt. Aufgrund der geringeren alkalischen Eigen-

schaften von Magnesiumphosphatzement gegenüber Portlandzement ist dieser 

besser geeignet für mit Naturfasern armierte Bauteile, da Naturfasern in Ver-

bindung mit Portlandzement aufgrund des höheren pH-Werts abgebaut werden 
[33]. Magnesiumphosphatzement eignet sich wegen seiner hohen Frühfestigkeit 

und schnellen Erstarrung besonders für die Reparatur von Landebahnen und 

viel befahrenen Brücken.  

 

2.3 Calciumphosphat-Zemente als Knochenersatzwerkstoffe 

Erstmals von Chow 1986 beschrieben, wurden bis heute verschiedene 

Calciumphosphatzemente in den Medizinproduktmarkt eingeführt. In klinischen 

Untersuchungen konnten sowohl die Biokompatibilität der Zemente als auch die 

knöcherne Einheilung am Anwendungsort belegt werden [40,41]. 

Calciumphosphat-Zemente besitzen ein hohes klinisches Anwendungspotential, 

da sie bei der Rekonstruktion angeborener oder erworbener Knochendefekte im 

Dentalbereich sowie in der Orthopädie und maxillofacialen Chirurgie Verwen-

dung finden [42]. Für den Knochenersatz werden Werkstoffe auf 

Calciumphosphat-Basis verwendet, wobei derzeit HA favorisiert wird, das die 

mineralische Komponente der Zahn- und Knochenhartsubstanz darstellt [43].  

 

Calciumphosphat-Zemente bestehen aus ein- oder mehrkomponentigen Pul-

vermischungen verschiedener Calciumorthophosphate, die durch Einmischen 

einer wässrigen Lösung eine formbare Paste bilden, welche mit der Hand oder 

mit der Spritze appliziert werden kann. Durch eine Kombination aus tempera-

turabhängigen Lösungs- und Fällungsprozessen binden die Zemente in situ ab 
[44]. Die Art des Reaktionsprodukts und dessen Bildungsrate werden durch den 

pH-Wert des Reaktionsgemisches, die Verarbeitungs- und Aushärtungstempe-

ratur sowie durch die thermodynamische und kinetische Löslichkeit der Aus-

gangssubstanzen bestimmt [45]. Abhängig von der Art der eingesetzten Aus-

gangsstoffe und dem jeweiligen pH-Wert der Zementpaste können aus den in 
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der Literatur beschriebenen Zementkomponenten MCPM, wasserfreiem 

Calciumhydrogenphosphat Monetit (DCPA) bzw. dem entsprechenden Dihydrat 

DCPD, Octacalciumphosphat (OCP), α-TCP oder β-TCP und 

Tetracalciumphosphat (TTCP) verschiedene Reaktionsprodukte entstehen [46]. 

Dem Abbindeverhalten von Calciumphosphat-Zementen als treibende Kräfte für 

den Reaktionsmechanismus liegen die pH-Wert-abhängige Stabilität und die 

Löslichkeit der verschiedenen Verbindungen zugrunde [47]. Bei Raumtemperatur 

in wässrigen Medien existieren zwei stabile Phasen im thermodynamischen 

Gleichgewicht: bei einem pH-Wert über 4.2 bildet sich HA als stabile Phase, bei 

einem pH-Wert von < 4.2 DCPD [44]. 

 

Bei pH-Werten der Zementpaste über 4.2 wird als Reaktionsprodukt HA gebil-

det, weil es in diesem Bereich das am wenigsten lösliche Calciumphosphat ist 
[48]. Als Edukte werden basische Calciumphosphate verwendet, wie TTCP 
[49,50,51] oder Calciumoxid [52,53] und leicht saure (DCPA, DCPD oder OCP [54]). 

Alternativ können einkomponentige Zemente aus α-TCP erhalten werden, die 

gemäß der folgenden Reaktionsgleichungen zu calciumarmem HA abbinden: 

 

CaHPO4  + Ca4(PO4)2   Ca5(PO4)3OH 

3CaHPO4 + 2CaO    Ca5(PO4)3OH 

3Ca3(PO4)2 + H2O    Ca9(PO4)5(HPO4)OH 

 

Voraussetzung für die Ausfällung des HA ist eine ausreichende thermodynami-

sche Löslichkeit der Edukte. Bei TTCP-Partikeln wird die Reaktivität aufgrund 

der Bildung einer schwerlöslichen HA-Schicht an der Oberfläche durch Luft-

feuchte stark herabgesetzt [55]. 

 

DCPD bildet sich, wenn der Lösungs-Präzipitations-Prozess durch Zugabe von 

sauren Calciumphosphaten oder Phosphorsäure bei einem pH-Wert unter 4.2  

stattfindet [56,57,58]. Mögliche Eduktkombinationen für die Herstellung eines 

bruschitbildenden Zementes sind β-TCP + MCPM [59], TTCP + MCPM + CaO 

oder β-TCP + H3PO4 [60]. DCPD entsteht aus TCP mit sauren Verbindungen: 
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Ca3(PO4)2 + Ca(H2PO4)2·H2O + 7H2O  4CaHPO4·2H2O 

Ca3(PO4)2 + H3PO4   + 6H2O  3CaHPO4·2H2O 

 

Während des Abbindens der Zementpaste nähert sich der pH-Wert langsam 

dem Gleichgewicht der Komponenten. DCPD ist osteokonduktiv, injizierbar, 

härtet unter physiologischen Bedingungen aus und ist biokompatibel [61]. Ein 

Vorteil von DCPD liegt in seiner thermodynamischen Resorption in physiologi-

schem Milieu, es wird daher schneller degradiert als apatitbildender Zement. 

Apatit hingegen weist eine deutlich höhere Festigkeit auf und die Degradation 

kann rein über Osteoklastenaktivität geschehen [62]. 

 

2.4 Eigenschaften von Calciumphosphatzementen 

Die Reaktionsgeschwindigkeit der Abbindereaktion hängt von der kinetischen 

Löslichkeit und der Kristallbildungsrate ab. Die Festigkeit ist von vielen Faktoren 

abhängig, wie Korngröße- und Verteilung der Zementbestandteile, deren 

Packungsdichte, der Umsetzungsrate bei der Abbindereaktion, dem Herstel-

lungsverfahren, der Prüfmethode oder der Lagerung der Proben. 

 

Die kinetische Löslichkeit kann durch Mahlung der Zementedukte und die da-

durch hervorgerufene Vergrößerung der spezifischen Oberfläche verbessert 

werden [63,64].  Eine Möglichkeit zur Steigerung der thermodynamischen Löslich-

keit von Calciumphosphaten liegt in der mechanischen Aktivierung der Verbin-

dungen durch einen hochenergetischen Mahlvorgang, wobei der Energieertrag 

in das Mahlgut so groß ist, dass es neben der Zerkleinerung der Partikel noch 

zu einer teilweisen Amorphisierung der Calciumphosphate kommt [48]. Im Ge-

gensatz zu den kristallinen, durch Sinterung erhaltenen Ausgangsstoffen wei-

sen diese amorphen Domänen im Pulver eine höhere Lösungsrate und ein hö-

heres Löslichkeitsprodukt auf und zeigen damit eine schnellere Abbindereaktion 

in Zementformulierungen [65,66,67,68,69]. Eine andere Möglichkeit ist die Verwen-

dung und Hinzugabe von Abbindebeschleunigern wie Phosphorsäure und Alka-

liphosphaten, da die Bildungsrate von HA in wässriger Phase 2.7 x 10-7 mol 
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Ca5(PO4)3OH min-1 m-2 beträgt [70,71,72]. Die möglichst ideale Abbindezeit ist für 

die klinische Anwendbarkeit notwendig. Klinisch akzeptable Abbindezeiten lie-

gen im Bereich von 5-10 Minuten[48].  

 

Im Gegensatz zu HA besitzt DCPD eine wesentlich höhere Bildungsrate von 

3.32 x 10-4 mol DCPD min-1
 m-2 [48], wodurch diese Zemente zur Einstellung kli-

nisch akzeptabler Abbindezeiten von > 5 Minuten mit Hilfe von 

Abbindeverzögerern wie Pyrophosphaten, Citraten oder Sulfaten in ihrer 

Abbindereaktion verlangsamt werden müssen [18,73]. Der Vorteil dieser Zemente 

liegt in ihrer thermodynamischen Löslichkeit im physiologischen pH-Bereich, so 

dass auch größere Implantatstrukturen chemisch volumenresorbierbar sind. 

Nach Auslagerung in wässrigen Elektrolyten können DCPD-Zemente in Abhän-

gigkeit von den Auslagerungsbedingungen entweder der Hydrolyse und Auflö-

sung unterliegen oder eine Phasenumwandlung zum thermodynamisch stabile-

ren HA in Folge eines Lösungs / Präzipitationsprozesses zeigen [60], teilweise 

begleitet durch einen makroskopischen Zerfall des Zementgefüges. Eine Auflö-

sung erfordert die Untersättigung des wässrigen Milieus im Hinblick auf Ca2+- 

und HPO4 
2-

 Ionen. 

 

Die Festigkeitswerte für HA-Zemente werden in der Literatur von 20 MPa bis 

180 MPa angegeben. Ein Vergleich dieser Werte ist äußerst schwierig, da diese 

von vielen Faktoren abhängen, wie Korngröße und Verteilung der Zementbe-

standteile, deren Packungsdichte, der Umsetzungsrate bei der Abbindereaktion, 

dem Herstellungsverfahren, der Prüfmethode oder der Lagerung der Proben. 

Nur der Zusammenhang zwischen der Porosität und der Festigkeit von 

Calciumphosphat-Zementen ist einheitlich literaturbekannt [74], d.h. mit zuneh-

mender Porosität nimmt die Druckfestigkeit von Calciumphosphatzementen, 

unabhängig von der Zementmatrix, exponentiell ab. 

 

Wenn Calciumphosphatzemente als Knochenersatzmaterialien oder zur Veran-

kerung von Implantaten im menschlichen Körper eingesetzt werden, stehen sie 

im direkten Kontakt zum menschlichen Knochen. Demzufolge sollten die Ze-
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mente in ihren mechanischen Eigenschaften denen von menschlichem, 

trabekulärem Knochen entsprechen, deren Druckfestigkeit bei circa 10 MPa 

liegt [75]. Die mechanischen Eigenschaften von Calciumphosphatzementen sind 

allerdings nur bei Druckbelastungen ausreichend hoch [76] und in der Praxis ge-

ringer als die von Knochen, Zähnen oder Calciumorthophosphat-Biokeramiken 
[77]. Die Zugfestigkeit von HA-Zementen liegt bei 16 MPa [78], während 

bruschitbildende Zemente eine Festigkeit von 10 MPa erreichen [79]. DCPD-

Zemente haben eine wesentlich geringere Festigkeit als HA-Zemente. Die er-

reichbaren Druckfestigkeiten für DCPD-Zemente liegen zwischen 15 MPa und 

25 MPa [74]. 

 

2.5 Calciumphosphat-Zemente in vivo und in vitro 

Knochenersatzmaterialien auf Calciumphosphatbasis, wie sie in der Orthopädie 

und Unfallchirurgie eingesetzt werden, wirken als osteokonduktive Matrix, bei 

geeigneter Implantation kann der Knochen direkt auf die Keramikoberfläche 

aufwachsen [80]. 

 

HA-bildende Zemente können als Knochenersatzwerkstoffe im craniofacialen 

bzw. maxillofacialen Bereich und der Orbitaregion eingesetzt werden [81,82]. In 

vivo sind HA-bildende Zemente unter normalen physiologischen Bedingungen 

nicht löslich, da physiologische Flüssigkeiten wie beispielsweise Speichel oder 

Blut von HA übersättigt sind. Im sauren Milieu, wie es von Osteoklasten oder 

säureproduzierenden Zellen gebildet wird, findet eine Resorption des Werkstof-

fes von der Oberfläche her statt [83]. Durch den Einfluss von NaHCO3 kann die 

Apatitstruktur durch Carbonationen modifiziert werden und die Löslichkeit wird 

erhöht, was einen Anstieg der Resorption durch Osteoklasten zur Folge hat [84]. 

 

Einen aus 89 % α-TCP und 11 % DCPD hergestellten Zement verwendeten 

Kurashina et al. zur Herstellung eines in vitro ausgehärteten Prüfkörpers und 

implantierten diesen in die Mandibula von Kaninchen [85]. Der Zementzylinder 

wurde mittels Schrauben primär fixiert, und histologisch betrachtet zeigte sich 

nach einem Monat eine Knochenneubildung in Spalträumen zwischen Knochen 
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und CPC.  Vor allem auf der Zementoberfläche, im direkten Kontakt zu dem 

Knochen, bildete sich neuer Knochen. Die Zementoberfläche war glatt und wies 

keine Anzeichen einer entzündlichen Reaktion auf. Mit Hilfe der Mikroradiogra-

phie konnte der direkte Kontakt zwischen neu gebildetem Knochen und dem 

Zement bestätigt werden. Nach 3 Monaten war der größte Teil des Spaltraumes 

mit unreifem Knochen bedeckt; nach 6 Monaten überzog reifer Knochen die 

gesamte Zementoberfläche. Die Implantate fingen an zu resorbieren und sich 

durch Knochen zu ersetzen.  

 

Werden DCPD-Zemente in wässrigen Elektrolyten ausgelagert, so können sie 

abhängig von den Auslagerungsbedingungen entweder der Hydrolyse und Auf-

lösung unterliegen oder es findet eine Phasenumwandlung zum thermodyna-

misch stabileren HA in Folge eines Lösungs-/Präzipitationsprozesses statt [60], 

teilweise begleitet durch einen makroskopischen Zerfall des Zementgefüges. 

Erforderlich für eine Auflösung ist die Untersättigung des wässrigen Milieus be-

züglich der Ca2+- und HPO4
-2-Ionen, während bei Aufsättigung der Lösung im 

Hinblick auf HA eine Phasenumwandlung zu HA auftreten kann [17]. Das Degra-

dationsverhalten von DCPD-Zement in vitro in bovinem Serum wurde von 

Grover et al. untersucht. Die Proben zeigten einen Masseverlust unter dynami-

schen Bedingungen bei täglichem Wechsel der Auslagerungsflüssigkeit von 

etwa 60-70 % nach 28 Tagen [17]. 

 

DCPD kann in vivo innerhalb von 3 Monaten resorbiert und durch neu gebilde-

ten Knochen ersetzt werden [15]. Um eine restlose Reaktion von MCPM zu er-

reichen, wurde dem Zement ein geringer Überschuss an β-TCP beigefügt, so 

dass der ausgehärtete Zement aus einer Mischung von DCPD und einem Rest 

β-TCP bestand. 

In vitro wurde untersucht, inwieweit die Partikelgröße Einfluss auf die Prolifera-

tion von Osteoblasten und Fibroblasten hat und wie überlebensfähig die 

Osteoblasten im β-TCP und DCPD sind. Von jedem Pulver wurde eine Charge 

mit einem hohen Anteil an Mikropartikeln < 10 µm hergestellt. Es zeigte sich, 

dass die fein gemahlenen Pulver die Osteoblasten deutlich negativer beein-
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flussten als die großpartikelhaltigen Pulver. Bei den fein gemahlenen Pulvern 

wirkte sich β-TCP am ungünstigsten auf die Zellen aus. Die überwiegend 

mikropartikelhaltigen Pulver führten zu einer stärkeren Abnahme der Proliferati-

on, mit steigender Partikelkonzentration verringerte sich bei allen Partikeln die 

Osteoblastenproliferation. Eine Steigerung der Mikropartikelkonzentration resul-

tierte in der verstärkten Hemmung der Fibroblastenproliferation [86]. 

 

2.6 Magnesiumphosphat-Zemente als Knochenersatzwerkstoffe 

Calciumphosphat-Keramiken werden bereits seit mehr als 30 Jahren intensiv 

erforscht, haben eine sehr gute Biokompatibilität, sind atoxisch, nicht immuno-

gen, nicht kanzerogen und nicht teratogen [7]. Magnesiumphosphatzemente 

bzw. modifizierte Calcium- und Magnesiumphosphatzemente sind zur Zeit noch 

nicht kommerziell erhältlich, allerdings liegt bereits eine Veröffentlichung vor, 

nach der TCP kombiniert mit Magnesium oder Zink  zukünftig in der Orthopädie 

oder in der Zahnheilkunde eingesetzt werden könnte [87]. 

 

Um das Therapieziel der vollständigen Knochendefektheilung zu erreichen, 

muss vor allem gewährleistet sein, dass das Gefüge stabil ist, ein homogenes 

Löslichkeitsverhalten vorliegt und eine Mikroporosität eine durchgängige vasku-

läre Erschließung des Knochenaufbaumaterials ermöglicht. Weiterhin dürfen 

keine Fremdphasen vorhanden sein, die zu einem Zerfall des Gefüges führt, da 

ein Knochenaufbaumaterial mit den oben genannten Eigenschaften vollständig 

und simultan bei der Knochenneubildung resorbiert werden würde. Im Gegen-

satz zu HA-Zementen nimmt durch den Einbau von Magnesium in 

Calciumphosphatzementen die Kristallinität ab und die Löslichkeit steigt, wo-

durch der Abbau verstärkt wird [88,89]. β-TCP ist als Knochenaufbaumaterial 

besser geeignet als α-TCP, da α-TCP-Keramiken sich in einem flüssigen biolo-

gischen Milieu in nanokristalline HA-Partikel umwandeln [107]. 

 

Da Magnesium ein sehr wichtiges Element im menschlichen Körper darstellt, 

ein Faktor für die qualitativen Änderungen in der Knochenmatrix ist und zur Ab-

nahme von Osteoblasten führt, könnte ein Zusatz von Magnesium zu TCP-
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Zement die Resorption des TCP verlangsamen [87] und ein besseres Einwach-

sen des Knochens in das Knochenersatzmaterial ermöglichen. 

 

2.7 Eigenschaften von Zementen und Keramiken mit Magnesiumanteil 

Wichtige Eigenschaften von Knochenersatzzementen sind vor allem die Druck- 

und Zugfestigkeit, die Porosität, die Abbindezeit des Zements, Bioaktivtät [90] 

und eine Beschaffenheit, die der Knochentextur, in die sie implantiert werden 

soll, entspricht [91]. M. Gibebra et al. untersuchten als Zementkomponenten 

MgHPO4·3H2O, MgO und CaMg2(PO4)2. Sie formten Zylinder mit den Maßen 6 

mm × 12 mm und lagerten sie für einen Tag in 37 ° C warmer Ringer-Lösung, 

um anschließend die Druckfestigkeit zu messen. Weiterhin bestimmten sie die 

Abbindezeiten mit Hilfe einer Gilmore-Nadel. Bei den Zementkomponenten 

CaMg2(PO4)2, kombiniert mit MCPM und MgO mit einem Pulver-Wasser-

Verhältnis von 0.5 erhärtete nach 4 Minuten und war nach 10 Minuten fest. Um 

die Reaktionsgeschwindigkeit zu verlangsamen, wurde 50 Prozent Glycerol zu-

gegeben. Die Zylinder erreichten eine Druckfestigkeit von 6.8 MPa und eine 

Zugspannungsbelastbarkeit von 1.4 MPa [92].  

 

2.8 Zemente mit Magnesiumanteil in vitro und in vivo 

Die Zugabe von Mg zu TCP erhöhte bei in-vitro-Untersuchungen die thermische 

Stabilität von β-TCP bei einer Sinterung über 1100 ° C, verhinderte die Bildung 

von α-TCP und führte in Kombination mit Zn zu einer Erhöhung der Druckfes-

tigkeit von 24.0 MPa auf 77.2 MPa [87]. Da β-TCP als Knochenaufbaumaterial 

sehr gut geeignet ist, bietet sich daher die Kombination mit Magnesium beson-

ders an. Die Anwesenheit von Magnesium erleichtert die Adhäsion von Zellen 

an den Zement, erhöht seine Druckbelastbarkeit, reduziert die Löslichkeit und 

sorgt für gute Zellinteraktion [87].  

 

In einer in-vivo-Untersuchung von Driessens et al. [93] wurde unter anderem ein 

Zement aus DCP, MgO und MgHPO4·2H2O hergestellt. Aus dem Zement wur-

den Zylinder mit den Maßen 6 mm × 12 mm geformt, mit einer Gaze aus rost-

freiem Stahl ummantelt und Ratten implantiert. Nach 1, 2, 4 und 8 Wochen 
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wurden die Implantate den Versuchstieren entnommen und untersucht. Einzig 

bei dem mit Magnesium versetzten Implantat nahm die Druckbelastbarkeit von 

anfänglich 11 MPa auf 3 MPa nach 8 Wochen kontinuierlich ab. Die Zugbelast-

barkeit fiel innerhalb von 8 Wochen von 3.7 MPa auf 0,8 MPa ab. Die chemi-

sche Untersuchung nach 8 Wochen ergab, dass der Magnesiumphosphatze-

ment einen Abbau des Magnesiums um 3,76 % und des Carbonats um 0,786 % 

verzeichnete. Die XRD-Analyse der Implantate zeigte eine verzögerte Umset-

zung von DCP zu Apatit. 

 

2.9 Klinische Anforderungen an Knochenersatzwerkstoffe   

 

2.9.1 Bestimmung der klinisch relevanten Abbindezeiten  

Idealerweise sollten gute mechanische Eigenschaften ein paar Minuten nach 

der initialen Abbindezeit vorhanden sein [94]. Mit den Gillmore-Nadeln können 

die so genannte initiale Abbindezeit (I) und die finale Abbindezeit (F) von Kno-

chenersatzzementen bestimmt werden [46]. Khairoun und Ginebra formulierten 

eine Gebrauchsanweisung für Calciumphosphatzement, um eine klinische An-

wendung möglich zu machen. Die initiale Abbindezeit wird durch eine dicke und 

leichte Nadel gemessen, während die finale Abbindezeit durch eine dünne und 

schwere Nadel erfolgt. Klinisch relevant ist, dass der Zement, bevor die initiale 

Abbindezeit abgelaufen ist, implantiert sein muss und dass die Wunde erst 

nach Ablauf der finalen Abbindezeit geschlossen werden darf. Zwischen den 

beiden Zeiten darf der Zement nicht verformt werden. Die Gefahr ist zu groß, 

dass sich Risse bilden [96]. Die Kohäsionszeit beschreibt die Zeit, in der der Chi-

rurg die Möglichkeit hat, den Zement anzumischen und zu formen. Die Kohäsi-

onszeit muss größer oder gleich eine Minute sein bei Abzug der initialen 

Abbindezeit. Die kürzeste zulässige Kohäsionszeit beträgt 2 Minuten, da das 

Anmischen des Zements etwa eine Minute erfordert [95]. Abbildung 1 stellt den 

zeitlichen Ablauf grafisch dar [96]. Die Anforderungen für eine klinische Verwen-

dung der  Zemente bestehen darin, dass die initiale Abbindezeit zwischen 3 und 

8 Minuten dauern darf. Die finale Abbindezeit sollte nicht länger als 15 Minuten 

sein [97,98]: 
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Abbildung 1: Diagramm nach Driessens et all zur klinisch relevanten Abbindezeit von 
Calciumorthophosphaten: Kohäsionszeit (CT); Initiale Abbindezeit (I); Finale Abbindezeit (F). 
 
Dabei gilt [97,98]:  
 

3 ≤ I < 8 
I – CT ≥ 1 

F ≤ 15 
 

Für die Anwendung von Knochenersatzzementen im Dentalbereich sollte die 

initiale Abbindezeit 3 Minuten, bei orthopädischen Eingriffen 8 Minuten betragen 
[95]. In Tabelle 1 ist eine Auswahl an Anmischflüssigkeiten für 

Calciumphosphatzemente und deren initiale Abbindezeiten in Abhängigkeit vom 

Pulver-Flüssigkeitsverhältnis dargestellt [99]. 

 
Tabelle 1: Initiale Abbindezeit in Minuten in Abhängigkeit von der Anmischflüssigkeit und dem 
Pulver-Flüssigkeitsverhältnis (aus [99]). 
Anmischflüssigkeit Pulver / Flüssigkeits-Verhältnis 

3.3 g/ml 4 g/ml 5 g/ml 

Wasser 6 3 < 2 
100 mM Natriumcitrat 6 4 2.5 
200 mM Natriumcitrat 9 4-5 3 
500 mM Natriumcitrat 14 7 3-4 
500 mM Citronensäure 7 5 3 
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Im Vergleich zu HA bildenden Zementen besitzen Bruschit bildende Zemente 

allerdings eine hohe Kristallwachstumsrate, so dass die Abbindereaktion inner-

halb weniger Sekunden ablaufen würde, wenn dem Zement nicht 

Abbindeverzögerer wie Pyrophosphate, Sulfate oder Citrate beigemengt wür-

den. Mit Hilfe dieser Additive lassen sich Abbindezeiten von 3 bis 8 Minuten 

verwirklichen [18]. Tabelle 2 stellt die initiale und finale Abbindezeit für Bruschit 

bildende Zemente mit einer 0.5 molaren Konzentration der Anmischflüssigkeit 

dar, während Tabelle 3 dasselbe für eine 1 molare Konzentration aufzeigt, in 

Abhängigkeit vom Pulver-Flüssigkeitsverhältnis [100]. 
 
Tabelle 2: Initiale und Finale Abbindezeit in Minuten in Abhängigkeit von der Anmischflüssigkeit 
und dem Pulver-Flüssigkeitsverhältnis bei einer 500mM Konzentration (aus [100]). 

PLR 
[g/ml] 

Natriumcitrat 
Initiale 

Abbindezeit [min] 

Natriumcitrat 
Finale Abbindezeit 

[min] 

Citronensäure 
Initiale 

Abbindezeit [min] 

Citronensäure 
Finale 

Abbindezeit [min] 

3.3 6.5±1.3 8.1±0.9 6.7±1.5 10.3±1.2 
4.0 4.3±0.3 6.8±0.3 3.7±0.3 6.2±0.8 
4.5 4.5±0.3 6.5±0.5 2.6±0.1 3.6±0.4 
5.0 2.2±0.2 4.9±0.1 2.3±0.3 3.3±0.1 

 
Tabelle 3: Initiale und Finale Abbindezeit in Minuten in Abhängigkeit von der Anmischflüssigkeit 
und dem Pulver-Flüssigkeitsverhältnis bei einer 1 M Konzentration (aus [100]). 

PLR 
[g/ml] 

Natriumcitrat 
Initiale 

Abbindezeit [min] 

Natriumcitrat 
Finale Abbindezeit 

[min] 

Citronensäure 
Initiale 

Abbindezeit [min] 

Citronensäure 
Finale 

Abbindezeit [min] 

3.3 7.8±0.8 12.7±0.6 12.2±0.8 17.8±1.3 
4.0 6.3±0.6 8.8±0.8 12.2±1.0 18.5±0.5 
4.5 5.0±0.0 8.5±0.0 9.2±0.8 18.3±0.6 
5.0 4.7±0.3 7.7±0.3 8.3±0.3 14.2±0.8 

 

Sowohl für HA-bildende Zemente wie auch für Bruschit bildende Zemente lässt 

sich festhalten, dass eine Erhöhung des Pulver-Flüssigkeitsverhältnisses zu 

einer Reduzierung der Abbindezeit führt.  

 

2.9.2 Injizierbarkeit von Knochenzementen 

Die Injizierbarkeit von Knochenzementen ist eine weitere Voraussetzung für die 

klinische Anwendbarkeit. Sie stellt eine wichtige Eigenschaft von Zementen dar, 
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insofern diese durch das schmale Loch einer langen Nadel entweder mit der 

Hand oder einer Kraft von 100 N durchgedrückt werden können ohne vorher 

hart zu werden [95]. Die Injizierbarkeit von Knochenzementen hängt von der Vis-

kosität, dem Pulver-Flüssigkeitsverhältnis und der seit dem Anmischen des 

Zementes vergangenen Zeit ab [101,102]. Problematisch erscheint hierbei das so-

genannte Filter-Pressen, welches sich dadurch auszeichnet, dass von dem 

angemischten Zement in der Spritze eine dickflüssige Masse zurückbleibt und 

durch die Nadel eine dünnflüssige Masse durchgedrückt wird [95]. Um diesem 

Problem vorzubeugen ist eine gute Kohäsion des angemischten Zements not-

wendig [96]. Diese kann unter anderem durch eine Veränderung des Pulver-

Flüssigkeitsverhältnisses oder der Partikelgröße des Zementpulvers und durch 

den Zusatz von Additiven erreicht werden [103]. Allerdings führt eine Reduzie-

rung des Pulver-Flüssigkeitsverhältnisses zu einer Verschlechterung der me-

chanischen Eigenschaften der Zementpaste. Dabei reduziert sich die ange-

strebte Kohäsion, was zu einer Zunahme der initialen als auch der finalen 

Abbindezeit führt [95]. Die Reduzierung der Partikelgröße führt dazu, dass einer-

seits mehr Anmischflüssigkeit für die Herstellung der Zementpaste notwendig 

ist und andererseits die Porosität zunimmt. Beides verschlechtert die mechani-

schen Eigenschaften und reduziert die Kohäsion der Zementpaste [62,32].  

 

Ein mögliches Additiv zur Erhöhung der Injizierbarkeit ist Natriumcitrat 

(C6H5Na3O7). Durch Natriumcitrat lässt sich die Viskosität von 

Calciumphosphatzementen dahingehend verändern, dass bei einem Pulver-

Flüssigkeitsverhältnis von 3.3 g/ml über 4 g/ml bis hin zu 4.5 g/ml mit 500 mM 

Natriumcitrat die Injizierbarkeit durch enge Nadeln bei nahezu 97 % bleibt und 

nur ein geringer Druck hierfür aufgewendet werden muss [99]. Ein gutes Additiv 

zur Verbesserung der Injizierbarkeit für Bruschit bildende Zemente stellt 

Citronensäure dar. Die Injizierbarkeit konnte für ein Pulver-

Flüssigkeitsverhältnis von 3.3 g/ml mit einer 1 molaren Konzentration der 

Anmischflüssigkeit im Gegensatz zu einer 0.5 molaren Konzentration von etwas 

über 20 % auf circa 80 % erhöht werden, wohingegen eine Erhöhung des Pul-
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ver-Flüssigkeitsverhältnisses sich kontraproduktiv auf die Injizierbarkeit auswirk-

te [100]. 
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3. Material und Methode 
 

3.1 Herstellung der Zementedukte 

Die Herstellung von modifizierten Calcium- und Magnesiumphosphatzementen 

erfolgte durch Sinterung von Pulvermischungen entsprechender Stöchiometrie. 

Hierfür wurden Calciumhydrogenphosphat (Chargen-Nr. 1430-07, J.T.Baker), 

Calciumcarbonat (Chargen-Nr. 1.02144.9029, Merck), Magnesiumhydrogen-

phosphat Trihydrat (Chargen-Nr. 04260, Riedel de Häen) und Magnesium-

hydroxid (Chargen-Nr. 63081, Anka) in definierten Verhältnissen (Tabelle 4) mit 

Isopropanol suspendiert und in einem Magnetrührer mit einem Magnetrührfisch 

eine Stunde lang vermengt. Anschließend wurde mittels eines Glasfilters mit 

einem Porendurchmesser von 4 µm, kombiniert mit einer Vakuumpumpe (KNF 

Neuberger LABOPORT) das Isopropanol wieder vom entstandenen Gemenge 

abfiltriert. 

 
Tabelle 4: Zusammensetzung der Pulvermischungen und Sinterparameter zu Herstellung von  
Ca3(PO4)2, Ca 2,5Mg0,75(PO4)2, Ca 1,5Mg 1,5(PO4)2 , Ca0,75Mg2,25(PO4)2 und Mg3(PO4)2. 

MgxCay(PO4)2 CaHPO4 

[mol] 
CaCO3 

[mol] 
MgHPO4* 3H2O   

[mol] 
Mg(OH)2 

[mol] 
Ca3(PO4)2 2 1 - - 

Ca 2,25Mg0,75(PO4)2 1.5 0.75 0.5 0.25 
Ca 1,5Mg 1,5(PO4)2 1 0.5 1 0.5 
Ca0,75Mg2,25(PO4)2 0.5 0.25 1.5 0.75 

Mg3(PO4)2 - - 2 1 
 
Nach Trocknung an der Luft wurde das Pulvergemisch zur Sinterung im Hoch-

temperaturofen Vecstar (Fa. Oyten Thermotechnik, Oyten) für 5 Stunden auf 

1100 °C erhitzt. Nachdem der Sinterkuchen auf Raumtemperatur abgekühlt 

war, konnte er mittels einer Reibschale und eines Pistills zerkleinert werden. 

Das entstandene Zementpulver wurde auf eine Korngröße von unter 355 µm 

gesiebt.  
 

Mittels einer Planetenkugelmühle (PM400, Fa. Retsch, Haan) wurde jeweils 125 

g modifizierter Zement in  einem 500 ml Achatmahlbecher, der mit 4 

Achatkugeln (Durchmesser 30 mm) bestückt wurde, für je 30 min, 60 min, 90 

min und 120 min mit einer Rotationsgeschwindigkeit von 200 U/min gemahlen, 
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wobei die Rotationsrichtung jede Minute geändert wurde. Aufgrund des guten 

Abschneidens während der späteren Versuche wurde die Zementmischung 

Ca0,75Mg2,25(PO4)2 zusätzlich 150 min gemahlen und in die Untersuchung 

miteinbezogen, um zu überprüfen, inwieweit eine feinere Körnung und mecha-

nische Aktivierung eine weitere Verbesserung der Ergebnisse erzielen können. 

 

Auch die Herstellung von Hydroxylapatit (HA) erfolgte durch Sinterung von Pul-

vermischungen. Hierfür wurden Calciumhydrogenphosphat (Chargen-Nr. 1430-

07 J.T.Baker) und Calciumcarbonat (Chargen-Nr. 1.02144.9029 Merck) im mo-

laren Verhältnis 3 : 1 gemischt und mittels eines Pflugscharmischers eine Stun-

de lang vermengt. Nach der anschließenden Sinterung bei 1500 °C für 18 

Stunden wurde der auf Raumtemperatur abgekühlte Sinterkuchen mittels einer 

Reibschale und eines Pistills zerkleinert und das entstandene Zementpulver auf 

eine Korngröße von unter 355 µm gesiebt. Mittels einer Planetenkugelmühle 

(PM400, Fa. Retsch, Haan) wurde jeweils 125 g Zement in einem 500 ml-

Achatmahlbecher, der mit 6 Achatkugeln bestückt wurde, für je 1 Stunde, 4 

Stunden und 8 Stunden mit einer Rotationsgeschwindigkeit von 200 U/min ge-

mahlen, wobei die Rotationsrichtung jede Minute geändert wurde. So entstan-

den drei unterschiedliche Mahlungen desselben Zements. 

 

3.2 Herstellung der Probenkörper 

Die modifizierten Zemente aus Calciummagnesiumphosphat wurden jeweils in 

einem äquimolaren Mischungsverhältnis mit Calciumhydrogenphosphat 

(MCPM, Baker, Griesheim) für 30 Sekunden in einer Kaffeemühle (Fa. 

ClaTronic) gemischt. Das Anmischen der zwei Komponenten mit Flüssigkeit 

musste anschließend noch am gleichen Tag erfolgen, um die Umwandlung der 

trockenen Zementmischungen zu Monetit auszuschließen [104]. Die entstande-

nen Mischungen wurden mit 0.5 molarer Citronensäure in einem konstanten 

Pulver-Flüssigkeitsverhältnis von 667 µl je 2 Gramm vermengt und bildeten so 

die Grundlage der anschließenden Versuche. 
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3.3 Druckfestigkeit 

Untersucht wurden modifizierte Calcium- und Magnesiumphosphatzemente und 

drei verschiedene HA-Zemente mit unterschiedlicher Mahlung, wobei erstere 

mit 0.5 molarer Citronensäure und letztere mit 2.5 prozentiger Na2HPO4-Lösung 

in einem Pulver-Flüssigkeitsverhältnis von 3 : 1 (667 µl) angemischt wurden. Als 

Druckfestigkeit wird die Widerstandsfähigkeit eines Werkstoffes gegen Druck-

kräfte bezeichnet und wie folgt berechnet: 

  

Druckfestigkeit [MPa] = Fmax / (l × b) 

 

Mit 

Fmax = Bruchkraft [N] 

l × b = Auflagefläche  [mm2]. 

 

Die Bruchkraft eines Körpers ermittelt man, indem der Prüfkörper bis zum Bruch 

mit Druck belastet wird und der aufgewendete Druck im Moment des Bruchs 

aufgezeichnet wird. Die Probenkörper wurden mit einer statischen Universal-

Materialprüfmaschine 1445 (Firma Zwick, Ulm) bis zum Bruch belastet, um die 

Bruchkraft in Newton zu erhalten. 

 
Die modifizierten Zemente wurden nach dem oben beschriebenen Verfahren 

angemischt und jeweils 12 quaderförmige Prüfkörper mit Hilfe von Silikonfor-

men in der Größe 6 mm × 6 mm × 12 mm pro Zement und Mahlung hergestellt. 

In einem mit destilliertem Wasser gefüllten und verschlossenen Glas mussten 

die Prüfkörper 24 Stunden aushärten. Die Gläser wurden in einem Wasserbad 

(Fa. Hartenstein) auf 37 °C temperiert, um die Umgebungstemperatur des spä-

teren Einsatzgebietes im menschlichen Körper zu simulieren. Mit einem digita-

len Messschieber wurde die Querschnittsfläche der Prüfkörper nochmals genau 

bestimmt.  

 

Mittels einer statischen Universal-Materialprüfmaschine 1445 (Firma Zwick, 

Ulm) wurden die ausgehärteten Prüfkörper bis zum Bruch belastet und die 

Bruchkraft aufgezeichnet.  
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3.4 Abbindezeit der verschiedenen Zemente 

Mit Hilfe des Gilmore-Nadel-Tests werden die verschiedenen Zemente unter-

schiedlicher Mahlung auf ihre Abbindezeit nach der ASTM-Spezifikation [105] in 

der temperierten Feuchtigkeitskammer geprüft. Wie man aus Abbildung 2 erse-

hen kann, ist die temperierte Feuchtigkeitskammer eine zylinderförmige Appa-

ratur, kombiniert mit zwei Wasserbädern, die mittels einer Heizspirale auf 37 °C 

gehalten werden. 

 
Abbildung 2: Feuchtigkeitskammer zur Bestimmung der Abbindezeit. 
 

Durch ihre doppelwandige Außenhülle wird dieses auf 37 °C erwärmte Wasser 

gepumpt, um im Innenraum ein Klima mit einer Temperatur von 37 °C und einer 

Luftfeuchtigkeit von mindestens 90 % zu erzeugen. Die hohe Luftfeuchtigkeit ist 

notwendig, um ein Aushärten des Zements durch Verdunstung zu vermeiden. 

Die zu überprüfende Probe wird mittels eines Probentellers unten in die Kam-

mer eingebracht und kann von außen gedreht werden. Über dem Probenteller 

ist vorerst eine Gilmore-Nadel mit einem Durchmesser von 2.117 mm (1/12 

inch) mit einem gewissen Abstand fixiert, welche mit einem darüber liegenden 

Gewicht von 113,389 g (1/4 pound) beschwert ist. Diese Fixierung kann wäh-

rend des Versuchs gelöst werden, so dass die Gilmore-Nadel die Oberfläche 
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der Probe belasten kann. Sowohl der Probenteller als auch die Gilmore-Nadel 

müssen bei dem Versuch auf 37 °C erwärmt sein, damit sich kein Kondenswas-

ser auf ihnen bilden kann. In der temperierten Feuchtigkeitskammer befindet 

sich des Weiteren ein Ventilator, der das Beschlagen der Kunststofftür verhin-

dern soll, um das Beobachten des Versuchsablaufs zu ermöglichen. 

 

Die einzelnen Zemente unterschiedlicher Mahlung wurden angemischt, in die 

Vertiefung des Probentellers eingefüllt und mit Hilfe eines Objektträgers glatt 

gestrichen. Die Zeit wurde ab dem Anmischen gestoppt. Der Teller wurde ohne 

Verzögerung in die temperierte Feuchtigkeitskammer eingebracht. Nach Ablauf 

von 5 Minuten wurde in Abständen von jeweils 30 Sekunden die Fixierung der 

Gilmore-Nadel gelöst, so dass diese mitsamt dem Gewicht auf der Oberfläche 

der Probe 5 Sekunden lang auflag. Danach wurde der Probenteller um ein 

Stück weiter nach links gedreht. Auf diese Weise entstanden mehr oder weni-

ger tiefe Abdrücke der Gilmore-Nadel auf dem Probenkörper. Diese wurden 

nach Ablauf des Versuchs mit einer Lupe mit 5- bis 10-facher Vergrößerung 

analysiert. Mit Hilfe des 30-Sekunden-Rasters konnte der Zeitpunkt festgestellt 

werden, in dem der Zement ausgehärtet war, nämlich dann, wenn keine Nadel-

einstiche mehr zu erkennen waren. 

 

3.5 Messung des pH-Werts der Zementpaste 

Das in Abbildung 3 dargestellte pH-Meter wurde zur Bestimmung des Verlaufs 

des pH-Werts über einen Zeitraum von 6 Stunden verwendet. 

 
Abbildung 3: pH-Meter mit Messelektrode. 
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Das pH-Meter besteht aus einer Elektrode mit einem von Kaliumchloridlösung 

umgebenen Draht. Die Elektrode wurde in die Zementprobe eingebracht, um 

den pH-Wert bestimmen zu können. Die einzelnen pH-Werte wurden von einem 

Drucker registriert. Das pH-Meter musste vor jeder Messung jeweils mit Puffer-

lösungen der Stärke pH-2, pH-7 und pH-10 kalibriert werden.  

 

Zu Beginn des jeweiligen Versuchs wurde immer eine bestimmte Menge Ze-

ment auf einer Glasplatte angemischt und sofort die Elektrode in die Probe ein-

getaucht. Nach 5 Minuten wurde das pH-Meter eingeschaltet und über einen 

Zeitraum von 6 Stunden alle 5 Minuten der pH-Wert des Zements bei Raum-

temperatur gemessen. Der hierdurch entstandene pH-Wert-Verlauf wurde für 

die spätere Auswertung ausgedruckt. 

 

3.6 Phasenzusammensetzung durch Röntgendiffraktometrie (XRD) 

Alle modifizierten Calcium- und Magnesiumverbindungen wurden in ihrer Zu-

sammensetzung mit Hilfe des Röntgendiffraktometers (Siemens D5005, Fa. 

Siemens, Karlsruhe) auf ihre Phasenzusammensetzung hin untersucht. 

 

Jeder hergestellte Zement wurde sowohl als Rohpulver ohne MCPM als auch 

abgebunden mit der Mahlung < 355 µm, nach 60 Minuten und teilweise 90 Mi-

nuten und 120 Minuten untersucht. Zur Vorbereitung zerkleinerte man die be-

reits abgebundenen Probenkörper mit Hilfe eines Porzellanmörsers, was beim 

Rohpulver nicht mehr nötig war. Auf einem Probenteller wurde der Zement fest 

in die Mulde eingedrückt und die Oberfläche plan mit dem Probenteller glatt 

gestrichen. Die Messung erfolgte im Winkelbereich 2Theta = 20-40° mit einer 

Schrittweite von 0.02°. Die Beugungsmuster wurden anhand von Referenzbeu-

gungsmustern von Bruschit, Calciumphosphat, Calciumoxidphosphat, 

Whitelockit, Farringtonit, Hydroxylapatit, Newberyit und Monetit auf ihre Pha-

senzusammensetzungen untersucht.  
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3.7 Partikelgrößenbestimmung 

Die Bestimmung der mittleren Partikelgröße D50 aller Zemente wurde mit ei-

nem Laser-Streulichtspektrometer LA300 (Fa. Horiba, Sulzbach) durchgeführt. 

Das Laser-Streulichtspektrometer arbeitet auf der Grundlage der statischen La-

serlichtstreuung. Mittels einer Laserdiode mit einer Wellenlänge von 650 nm 

und einer Leistung von 5 mW wird die zu untersuchende Probe bestrahlt. Ins-

gesamt 6 Weitwinkeldetektoren und ein Multi-Element-Detektor, der wiederum 

aus 36 Fotodioden besteht, werden benutzt, um Lichtsignale zu messen, mit 

denen die Größenverteilung der Partikel der Probe mittels einer systeminternen 

Software berechnet wird. Zur Messung wurde eine Spatelspitze von jeder zu 

messenden Zementprobe in ein Gefäß mit Isopropanol gegeben und in einem 

Ultraschallbad für 15 Minuten belassen. Nach dem Einbringen in die Mess-

kammer wurden Partikelgröße und Partikelverteilung bestimmt. Gemessen 

wurden alle ungemahlenen Zemente und auch die Zemente, die jeweils 30 Mi-

nuten bzw. 60 Minuten gemahlen wurden.  

 

3.8 Bestimmung der Dichte 

Zur Bestimmung des Gewichts der Probenkörper wurde eine digitale Feinwaa-

ge (Fa. Ohaus, USA) benutzt und das Volumen dieser Körper mittels eines 

Messschiebers gemessen. Die Probenkörper wurden mit jedem Zement herge-

stellt. Um sicherzugehen, dass sich keine Flüssigkeit mehr im Probenkörper 

befand, wurden die Zementklötze mindestens drei Tage getrocknet. Mit Hilfe 

der Formel ρ = Masse/Volumen wurde die Dichte bestimmt und in der Einheit 

g/cm3 angegeben. 

 

3.9 Rasterelektronenmikroskopie (REM) 

Zur Charakterisierung der Zementmorphologie wurde ein REM DSM 940 (Fa. 

Zeiss, Oberkochen) benutzt. Die Proben der Zemente wurden luftgetrocknet 

und auf einem Objektträger aus Aluminium befestigt; die Bruchoberflächen 

wurden zur Erzielung einer leitfähigen Oberfläche mittels einer Beschichtungs-

anlage K250 (Fa. Emitech, Ashford, England) mit Gold bedampft. Zur Vermei-

dung statischer Potentiale muss die Ableitung der Ladung gewährleistet sein. 
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Die Proben müssen leitfähig sein, damit die einfallenden Elektronen abgeleitet 

werden können. Die präparierten Prüfkörper wurden bei einer Beschleuni-

gungsspannung von 15 kV untersucht. 
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4. Ergebnisse 
 

4.1 Zemente aus thermomechanisch aktiviertem Hydroxylapatit 

Die Herstellung dieser Zemente umfasste zwei Reaktionsschritte. Zuerst wurde 

aus einer Pulvermischung mit einem Ca/P Verhältnis von 1.67 (entspricht der 

von stöchiometrischem Hydroxylapatit) durch Sinterung und thermische Zerset-

zung bei 1500°C ein Festkörpergemisch aus Tetracalciumphosphat und α-

Tricalciumphosphat erzeugt (Abbildung 4).  
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Abbildung 4:  Röntgendiffraktogramme von verschiedenen HA-Zementen 60 min,  240 min und 
480 min gemahlen. b=Tetracalciumphosphat Ca4O(PO4)2/4CaO*P2O5, α = α-Tricalcium-
phosphat. 
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Dieses wurde anschließend in einer Planetenkugelmühle mechanisch durch 

Mahlung für 60-480min aktiviert. In Tabelle 5 ist die durchschnittliche 

Partikelgröße von verschiedenen Mahlungen dieser HA-Zemente aufgeführt. 

Die Korngröße reduziert sich hierbei von ca. 12µm nach 60min Mahlung auf 

2.4µm nach 8h Mahldauer. 

 
Tabelle 5: Durchschnittliche Partikelgröße d50 von thermomechanisch aktiviertem HA mit unter-
schiedlicher Mahldauer in [min]. 

 Mahldauer 
60 min 240 min 480 min 

Partikelgröße d50 [µm] 11.82 5.20 2.39 
 
 

4.1.1 Druckfestigkeit und Abbindezeit der Zemente 

Für die Anmischung dieser HA-Zemente wurde 2.5-prozentige Na2HPO4-

Lösung verwendet. Die Anmischflüssigkeit muss über den pH-Wert von 4.2 lie-

gen, um sicherzugehen, dass Hydroxylapatit als stabile Phase entsteht. 2.5-

prozentige Na2HPO4-Lösung hat einen pH Wert von 8.3. In einem Pulver-

Flüssigkeitsverhältnis von 3 : 1  wurden die Zementklötzchen hergestellt. Be-

stimmt wurde nach 24h Lagerung in Wasser die Druckfestigkeit der Werkstoffe 

sowie deren initiale Abbindezeit durch den Gilmore-Nadel-Test. Die Ergebnisse 

(Tabelle 6) zeigen einen Anstieg der Druckfestigkeit mit zunehmender Mahl-

dauer von 2.9MPa (60min Mahlung) auf nahezu 30MPa nach 8h Mahlung. Al-

lerdings zeigten alle Zemente nur eine langsame Abbindereaktion; die 

Abbindezeit war in jedem Fall länger als 60min.  

 
Tabelle 6: Druckfestigkeit und Dichte von thermomechanisch aktivierten Hydroxylapatit-
Zementen nach 24h Lagerung in Wasser sowie initiale Abbindezeiten nach dem Gilmore-Nadel-
Test; Pulver/Flüssigkeits-Verhältnis jeweils 3.0 g/ml. 

 Mahldauer 
60 min 240 min 480 min 

Druckfestigkeit [MPa] 2.89 ± 1.87 33.41 ± 4.54 29.88 ± 4.53 
Abbindezeit [min] > 60 min > 60 min > 60 min 

Dichte [g/cm3] 1.54 1.62 1.6 
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4.1.2 Phasenzusammensetzung nach Aushärtung 

Alle Zemente bestanden nach Aushärtung überwiegend aus Hydroxylapatit 

(Abbildung 5) mit nur geringen Anteilen an nicht reagiertem 

Tetracalciumphosphat. Die zweite Zement-Komponente α-Tricalciumphosphat 

war nicht mehr nachzuweisen. Aufgrund der Stöchiometrie der Pulvermischung 

mit einem Ca/P-Verhältnis von 1.67 und des Vorhandenseins von TTCP nach 

Aushärtung (Ca/P = 2.0) liegt die Vermutung nahe, dass der gebildete 

Hydroxylapatit calciumdefizitär mit einem Ca/P-Verhältnis < 1.67 vorliegt. 
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Abbildung 5:  Röntgendiffraktogramme von verschiedenen HA-Zementen 60 min,  240 min und 
480 min gemahlen, angemischt mit 2,5 prozentiger Na2HPO4-Lösung. a = Hydroxylapatit 

Ca5(PO4)3(OH), b = Tetracalciumphosphat Ca4O(PO4)2/4CaO*P2O5. 
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4.1.3 pH-Wert-Verlauf in der Zementpaste 

Die pH-Wert Messungen der HA-Zemente (Abbildung 6) zeigten, dass diese 

durchweg im basischen Bereich durch das im Material vorhandene 

Tetracalciumphosphat abbinden. Initial kommt es nach Anmischung zu einem 

starken pH-Wert-Anstieg auf Werte von 11.7 - 12.4, wobei sich die Zeit bis zum 

Erreichen des pH-Maximums mit zunehmender Mahldauer von ca. 20min (1h 

Mahlung) auf etwa 160min (8h Mahlung) verschiebt. Während die kurz gemah-

lenen Zemente hiernach nur einen leichten Abfall des pH-Werts auf etwa 11.5 

über einen Zeitraum von 6h zeigen, fällt der pH-Wert des 8h gemahlenen Ze-

ments bis auf etwa 10 über den Messzeitraum ab.  Alle Zemente binden im ba-

sischen Bereich ab.  
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Abbildung 6:  pH-Wert Verlauf in [min] von verschiedenen HA-Zementen, 60 min,  240 min und 
480 min gemahlen, angemischt mit 2.5 prozentiger Na2HPO4-Lösung in einem Pulver-
Flüssigkeitsverhältnis von 3 : 1. 
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4.1.4 Mikrostruktur der Zemente 

 
 
Abbildung 7: REM–Aufnahme von HA-Matrices mit unterschiedlicher Mahlung. A) + B) zeigt 
die Mahlung 60 Minuten, C) + D) die Mahlung 240 Minuten und E)+F) die Mahlung 480 Minuten 
mit jeweils einer Vergrößerung von 2µm und 10µm. Alle Zemente wurden mit 0.5 molarer 
Citronenäure angemischt und über 24 h getrocknet; gezeigt wird die Bruchfläche eines Zement-
klötzchens. 
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Über die Dauer der Mahlung hinweg wird die Struktur der HA-Zemente immer 

feinkörniger. Auffällig ist die aus nadelförmigen Kristalliten im Submikrometer 

Bereich aufgebaute Struktur der Zemente. Diese ist bei allen drei Mahlungen 

vorhanden und scheint sich durch die mechanische Aktivierung zu kleineren 

Kristallitgrößen hin zu verschieben. Daneben sind für alle Zemente grobkörnige 

Partikel mit mehr als 1µm Größe in der Struktur zu finden. Bei diesen handelt es 

sich wahrscheinlich um das durch XRD-Analyse gefundene 

Tetracalciumphosphat aus dem Zementausgangsmaterial. 

 
4.2 Zemente aus magnesiumdotiertem Tricalciumphosphat 

Die Synthese der Verbindungen mit der allgemeinen Summenformel  

MgxCay(PO4)2 (x+y=3) erfolgte durch Sinterung von Pulvermischungen entspre-

chender Stöchiometrie und anschließender Mahlung in der Planetenkugelmüh-

le. In Tabelle 7 sind die durchschnittlichen Partikelgrößen von verschiedenen 

Mahlungen modifizierter Calcium– und Magnesiumphosphatzemente aufge-

führt. Es fällt auf, dass der Zement aus Ca3(PO4)2 selbst im ungemahlenen Zu-

stand die geringste durchschnittliche Partikelgröße aufweist und durch weitere 

Mahlung sich diese auf ca. 4µm reduziert. Demgegenüber fällt der Mahlerfolg 

für die magnesiumsubstituierten Verbindungen geringer aus, hier entstehen 

auch nach 60min Mahldauer nur Partikelgrößen im Bereich von 15-30µm, was 

mit der makroskopisch zu beobachtenden größeren Härte der Sinterkuchen 

korreliert. 

 
Tabelle7: Durchschnittliche Partikelgröße d50 in [µm] von verschiedenen Calcium- und Magne-
siumphosphatzement-Matrices mit unterschiedlicher Mahldauer in [min]. 
Mahldauer [min] Mg3(PO4)2 Mg2,25Ca0,75(PO4)2 Mg1,5Ca1,5(PO4)2 Mg0,75Ca2,25(PO4)2 Ca3(PO4)2 
Durchschnittliche 
Partikelgröße d50 
[µm], ungemahlen 

50.81 56.55 36.18 29.4 21.72 

Durchschnittliche 
Partikelgröße d50 
[µm] von 30 min  

32.04 34.59 27.14 25.62 8.39 

Durchschnittliche 
Partikelgröße d50 
[µm] von 60 min 

30.04 14.87 22.44 15.43 4.25 
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Röntgendiffraktogramme der synthetisierten Calciummagnesiumphosphate sind 

in Abbildung 8 dargestellt. Die Ergebnisse stehen im Einklang mit dem 

Ca3(PO4)2 - Mg3(PO4)2 Phasendiagramm von Ando [106]. Die magnesiumfreie 

Verbindung ist phasenreines ß-Tricalciumphosphat; bei geringen Magnesium-

Konzentrationen (Mg / (Ca + Mg) < 0.15) erfolgt eine Einlagerung der Magnesi-

umionen in das ß-TCP Kristallgitter, was an einer Verschiebung der Beugungs-

reflexe zu kleineren 2Theta Winkeln zu beobachten ist. Höhere Magnesium-

Konzentrationen verändern dagegen deutlich die Gitterstruktur; bei einem 

äquimolaren Ca:Mg-Verhältnis ergibt sich das Beugungsmuster der Phase 

Ca3Mg3(PO4)4. Ein weiterer Anstieg führt zur sukzessiven Bildung von 

Farringtonit (Mg3(PO4)2). 
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Abbildung 8: Röntgendiffraktogramme der magnesiumsubstitutierten Tricalciumphosphate 
nach Sinterung für 5h bei 1100°C; Zuordnung der Beugungsreflexe nach a: ß-Ca3(PO4)2, b: 
Mg3Ca3(PO4)4, c: Mg3(PO4)2. 
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4.2.1 Druckfestigkeit und Dichte der Zemente 

Ziel war es, die Abhängigkeit der mechanischen Eigenschaften von der Zu-

sammensetzung (Magnesium-Anteil) und den Mahlbedingungen zu untersu-

chen. Alle hergestellten fünf modifizierten Zemente mit ihren jeweils fünf bis 

sechs verschiedenen Mahlungen wurden untersucht, die jeweiligen Ergebnisse 

sind in Tabelle 8 ersichtlich. Die Druckfestigkeitswerte der Langzeituntersu-

chung von Mg2.25Ca0.75(PO4)2, die in Wasser über einen Zeitraum von bis zu 21 

Tagen gelagert wurden, sind aus Tabelle 9 ersichtlich. Zur besseren Ansicht 

sind die Ergebnisse für die beiden Mahlzustände 60min und 120min sowie die 

mahldauerabhängige Festigkeit für drei ausgewählte Verbindungen zusätzlich 

in Abbildung 9 illustriert. Der reine Bruschit-Zement aus ß-TCP und MCPM er-

reichte abhängig vom Mahlzustand Druckfestigkeiten von 9 - 19 MPa. Interes-

santerweise kommt es bei geringen Magnesiumanteilen (Mg0.75Ca2.25(PO4)2) zu 

einem starken Verlust an mechanischer Festigkeit; diese Zemente waren auch 

nach 24h - Aushärtung noch relativ weich. Entsprechend gering fielen die ge-

messenen Druckfestigkeiten von ca. 0.6 - 1.2 MPa aus. Höhere Magnesiuman-

teile dagegen waren mit einem Anstieg der Druckfestigkeit verbunden. Während 

Zemente mit einem äquimolaren Mg:Ca-Verhältnis in etwa die Festigkeit des 

reinen Bruschit-Zements aufwiesen, zeigten speziell die Verbindungen 

Mg2.25Ca0.75(PO4)2 sowie das reine Magnesiumphosphat Mg3(PO4)2 bei längerer 

Mahlung Festigkeiten bis zu 40 MPa. Den Einfluss auf die Druckfestigkeit in 

Abhängigkeit vom Gehalt an Mg verdeutlicht die Abbildung 9. Man sieht den 

deutlichen Anstieg der Druckfestigkeit, je mehr Magnesium enthalten ist. Mit 

Ausnahme von reinem Tricalciumphosphat stieg die Druckfestigkeit dabei bei 

feinerer Mahlung an. Wie in Tabelle 9 ersichtlich, sind die Dichten der modifi-

zierten Calcium- und Magnesiumphosphat trotz feinerer Mahlung beinahe kon-

stant. 
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Tabelle 8: Druckfestigkeiten  der modifizierten Calcium- und Magnesiumphosphatzemente mit 
0.5mol/l Citronensäure als flüssiger Phase nach 24h Lagerung in Wasser und einem Pulver-
Flüssigkeits-Verhältnis von 3.0g/ml. 

 Druckfestigkeit in [MPa] nach Mahlung für 
< 355 µm 30 min 60 min 90 min 120 min 

Mg3(PO4)2 9.76 ± 2,26 8.02 ± 0.79 15.54 ± 3.71 41.79 ± 5.44 30.17 ± 4.81 
Mg2,25Ca0,75(PO4)2 7.58 ± 0,97 12.09 ± 2.35 15.46 ± 2.69 32.01 ± 4.93 40.26 ± 5.0 
Mg1,5Ca1,5(PO4)2 12.09 ± 

2.35 
10.72 ± 2.83 9.46 ± 2.48 36.41 ± 3.03 17.5 ± 6.94 

Mg0,75Ca2,25(PO4)2 1.17 ± 2.27 - 0.63 ± 0.08 - - 
Ca3(PO4)2 11.03 ± 1.6 19.05 ± 6 19.06 ± 6 9.3 ± 3.61 14.01± 5.32 

 

 
Tabelle 9: Dichte von verschiedenen Calcium- und Magnesiumphosphatzement - Matrices mit 
unterschiedlicher Mahldauer. 
Mahldauer in 
[min] 

Dichte in g/cm3 

 
Mg3(PO4)2 Mg2,25Ca0,75(PO4)2 Mg1,5Ca1,5(PO4)2 Mg0,75Ca2,25(PO4)2 Ca3(PO4)2 

< 355 µm 1.58 1.6 1.67 1.6 1.53 
30 min 1.72 1.67 1.6 1.67 1.61 
60 min 1.76 1.63 1.74 1.61 1.63 
90 min 1.47 1.85 1.82 1.45 1.5 
120 min 1.75 1.48 1.78 1.48 1.55 
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Abbildung 9: Druckfestigkeiten der modifizierten Calciummagnesiumphosphatzemente mit 
0.5mol/l Citronensäure als flüssiger Phase nach 24h Lagerung in Wasser und einem Pulver-
Flüssigkeits-Verhältnis von 3.0g/ml. A) in Abhängigkeit des Mg:Ca Verhältnisses und B) abhän-
gig von der Mahldauer der Verbindungen. 
 
 
In der Langzeituntersuchung der in Wasser gelagerten Zementkörper von 

Mg2.25Ca0.75(PO4)2 fällt auf, dass deren Druckfestigkeitswerte zuerst auf ca. 24 

MPa abfallen und dann über eine Dauer von 14 Tagen auf den Ausgangswert 

hin stetig zunehmen (Tabelle 10). Nach 21 Tagen Wasserlagerung wird eine 

Druckfestigkeit von ca.  30 MPa erzielt. Die Dichte nimmt unwesentlich zu und 

steigt um 0.15g/mm2 an.   
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Tabelle 10: Druckfestigkeiten und Dichte des Zements aus Mg2,25Ca0,75(PO4)2 (120 Minuten 
gemahlen) in Langzeitversuch nach 3, 7, 14, 21 Tagen mit 0.5mol/l Citronensäure als flüssiger 
Phase nach 24h Lagerung in Wasser und einem Pulver-Flüssigkeits-Verhältnis von 3.0g/ml. 

Auslagerungszeit [d] Druckfestigkeit [MPa] Dichte [g/mm2] 

1 40.26 ± 5.0 1.48 

3 24.47± 9.06 - 

7 32.45 ± 6.13 - 

14 40.8 ± 5.44 - 

21 30.68 ± 846 1.63 

 

4.2.2 Abbindezeiten 

Anhand von Mg2.25Ca0.75(PO4)2 wurde das gesamte Spektrum der Mahlungen 

von < 355 µm bis 150 Minuten auf die Abbindezeit hin untersucht. Wie in Abbil-

dung 10 ersichtlich, nimmt die Abbindezeit bei längerer Mahlung ab. Die 

Abbindezeiten, die in den Druckfestigkeitsversuchen die besten Ergebnisse 

brachten, zeigen für eine klinische Anwendung akzeptable Ergebnisse. Die 

Abbindezeit von Mg0.75Ca2.25(PO4)2 bei einer Mahlung von <355µm bindet nicht 

unter 60 min ab. Je länger die Mahlphasen wurden, desto kürzer wurde die 

Abbindezeit, was auf eine Verringerung der Partikelgröße zurückzuführen ist.  
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Abbildung 10: Abbindezeit von Zementen aus Mg2,25Ca0,75(PO4)2, Mg3(PO4)2 und 
Mg1,5Ca1,5(PO4)2 unterschiedlicher Mahlungen in [min] nach Sinterung für 5h bei 1100°C mit 0.5 
molarer Citronensäure bei einem PLR von 3.0 g/ml angemischt.
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Abbildung 11: Abbindezeit in [min] von MgxCa3-x(PO4)2 Zementen mit 60 min Mahlung nach 
Sinterung für 5h bei 1100°C mit 0.5 molarer Citronensäure bei einem PLR von 3.0 g/ml 
angemischt. 
 
 

4.2.3 Ergebnisse des pH-Wert-Verlaufs 

Der saure pH-Wert der Zementpaste ist entscheidend für die Abbindereaktion; 

zeitliche Änderungen sind ein Indiz für den Reaktionsverlauf. Die 

Abbindereaktion startet bei allen Zementen unabhängig von der Mahldauer auf-

grund der starken Acidität der MCPM Zementkomponente im stark sauren Be-

reich um pH 2-3 (Abbildung 12). Während die ungemahlenen Zementpulver nur 

einen langsamen Anstieg des pH-Werts im Reaktionsverlauf zeigen, kommt es 

mit zunehmender Mahldauer zu einer schnelleren Angleichung an einen nahezu 

neutralen pH-Wert von ca. 6-7. Dies ist ein Zeichen dafür, dass bei diesen Ze-

menten nach einer Reaktionsdauer von weniger als 300min die 

Abbindereaktion abgeschlossen ist und alles MCPM verbraucht wurde.  
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Abbildung 12: pH-Wert Verlauf von MgxCa3-x(PO4)2 / MCPM Zementen mit unterschiedlichen 
Mahlzuständen (<355µm, 60min und 120min Mahlung) mit 0.5 molarer Citronensäure bei PLR 
3.0 g/ml angemischt. 
 

4.2.4 Phasenzusammensetzung nach Aushärtung 

Abbildung 13 zeigt Röntgendiffraktogramme der 24h ausgehärteten Zement-

matrices. Während die Zemente aus reinen ß-TCP aus nahezu phasenreinem 

Bruschit bestehen, kann bei dem magnesiumsubstituierten Verbindungen ne-

ben Bruschit eine weite kristalline Phase nachgewiesen werden, die als 

Newberyite (MgHPO4 x 3H2O) identifiziert werden kann. Die mit zunehmendem 

Magnesiumanteil stärker werdenden Peaks dieser Phase deuten auf einen hö-

heren Mengenanteil von Newberyite im abgebundenen Zement hin. 
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Abbildung 13: Röntgendiffraktogramme von 24h abgebundenen Ca-MgC, gemischt jeweils mit 
einer äquimolaren Menge an MCPM und 0.5mol/l Citronensäure als flüssiger Phase bei einem 
PLR von 3g/ml; a: Bruschit, b: MgHPO4 x 3H2O. 
 
 
4.2.5 Mikrostruktur der abgebundenen Zemente 

Abbildung 14  A) und B) zeigt das Gefüge, das durch die Reaktion von MCPM 

mit Mg3(PO4)2 unter Zugabe von Citronensäure entstanden ist. Die Vergröße-

rung zeigt einzelne plättchenartige, monokline Kristalle von gleichmäßiger 

Struktur zwischen 5 µm und 15 µm, die umgeben sind von einem Feinkornan-
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teil, bestehend aus unregelmäßig geformten Einzelteilchen der Größe 1 µm bis 

3 µm. 

 
Abbildung 14: REM–Aufnahme einer Bruchfläche von Mg3(PO4)2 / MCPM Zement nach 24h 
Aushärtung mit 0.5 molarer Citronensäure. 
 
 
Für abgebundene Zemente aus Mg2.25Ca0.75(PO4)2 / MCPM ergibt sich die in 

Abbildung 15 dargestellte schieferartige Struktur mit Plattengrößen von 2 µm × 

7 µm. Umgeben ist dieses Gebilde von einer filigranen, kristallinen Struktur aus 

einzelnen nadelförmigen, ca. 2 µm langen Kristalliten.  

 
Abbildung 15: REM–Aufnahme einer Bruchfläche von Mg2.25Ca0.75(PO4)2 / MCPM nach 24h 
Aushärtung mit 0.5 molarer Citronensäure. 
 
Abbildung 16 A) zeigt in der Vergrößerung oberflächlich eine Ansammlung von 

Agglomeraten in der Größenordnung von ½ µm bis 1½ µm, welche die im Hin-

tergrund befindlichen nadelförmigen Kristallite der Länge 2 µm bis 3 µm über-

decken. In Abbildung B) erkennt man eine sehr kompakte Oberflächenstruktur. 
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Abbildung 16: REM–Aufnahme von Mg1.5Ca1.5(PO4)2 / MCPM Zement, angemischt mit 0.5 
molarer Citronensäure und 24 h ausgehärtet; gezeigt wird die Bruchfläche eines Zementprüf-
körpers. 
 
Aus der Vergrößerung in Abbildung 17 ist ersichtlich, dass ein Teil des gesinter-

ten Materials nicht abgebunden hat, da noch kompakte Gebilde der Größen-

ordnung 10 µm × 30 µm im Gefüge vorliegen. Umgeben sind diese von nadelar-

tigen Kristallen der Länge 4 µm bis 5 µm. 

 
Abbildung 17: REM–Aufnahme von Mg0.75Ca2.25(PO4)2 mit jeweils einer Vergrößerung von 
5µm und 10µm. Der Zement wurde mit 0.5 molarer Citronensäure angemischt und 24 h ausge-
härtet; gezeigt wird die Bruchfläche eines Zementprüfkörpers. 
 
Abbildung 18 zeigt den Magnesium-freien Zement nach Aushärtung, man er-

kennt nadelförmige Kristallite von 1 µm bis 5 µm Länge. Weiterhin ist noch eine 

geringe Menge des gesinterten Ausgangsmaterials zu sehen, das nicht abge-

bunden hat. 
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Abbildung 18: REM–Aufnahme der Bruchfläche von Ca3(PO4)2 /MCPM Zement, mit 0.5 mola-
rer Citronensäure angemischt und über 24 h ausgehärtet. 
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5. Diskussion 
Gegenstand der Arbeit waren mineralische Knochenzemente aus Calcium- und 

Magnesiumphosphat, die nach Zusatz einer wässrigen Phase zu einem struktu-

rell stabilen Implantat aushärten. Abhängig vom pH-Wert der Zementpaste bin-

den solche Zemente entweder zu Hydroxylapatit (pH neutral bzw. alkalisch) 

oder zu Bruschit (pH<4.2) ab [62,95]; beide Arten sind als Medizinprodukte der 

Klasse 2b in den vergangenen 10 Jahren in die klinische Anwendung eingeführt 

worden. Während Hydroxylapatit-Zemente nach Implantation nur langsam von 

der Oberfläche des Implantats durch säureproduzierende Zellen (Osteoklasten) 

degradiert werden, sind Bruschit-Zemente auch chemisch löslich und werden 

innerhalb kurzer Zeiträume von wenigen Monaten nennenswert abgebaut und 

durch knöcherne Hartsubstanz ersetzt [15].  

 

5.1. Zementherstellung 
Die Bildung des Zementgefüges folgt bei Aushärtung jeweils durch einen Lö-

sungs-/ Fällungsmechanismus; hierbei gehen nach Zusatz der flüssigen Phase 

die Zementedukte in Lösung und bilden eine gegenüber dem Endprodukt über-

sättigte wässrige Phase aus. Dieses kristallisiert aus der Lösung und die Ze-

mentpaste verfestigt sich durch dreidimensionale Verfilzung der Kristallite [104]. 

Die Reaktivität der Zementpasten ist dabei von verschiedenen Faktoren abhän-

gig. Beispielsweise sind das Löslichkeitsprodukt und die kinetische Lösungsrate 

zwei bestimmende Faktoren; beide werden durch Mahlung der Zementpartikel 

beeinflusst, indem sowohl die Partikelgröße verringert wird als auch eine so 

genannte "mechanische Aktivierung" des Mahlguts eintritt. Diese wird beschrie-

ben durch eine mechanisch induzierte partielle Amorphisierung des 

Calciumphosphats, bedingt durch die Bildung von Versetzungen und Fehlstel-

len im Kristallgitter. Zemente auf Basis mechanisch aktivierter 

Calciumphosphate sind in der Vergangenheit mehrfach beschrieben worden, 

etwa aus α/ß-Tricalciumphosphat [66,67,107,108], Tetracalciumphosphat [68,69] oder 

alkalisubstitutierten Calciumphosphaten [65,109]. Dieser Ansatz wurde in der vor-

liegenden Arbeit zur Herstellung eines neuen Hydroxylapatit-Zements verfolgt. 

Die Synthese erfolgte dabei in zwei Schritten: zuerst wurde eine Pulvermi-
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schung aus 3 Teilen Calciumhydrogenphosphat und 2 Teilen Calciumcarbonat 

(Ca/P = 1.67), entsprechend der Zusammensetzung von stöchiometrischem 

HA, bei einer Temperatur von 1500°C gesintert. Hierbei entsteht im Tempera-

turbereich von 1000-1300°C zunächst Hydroxylapatit, das sich bei höheren 

Temperaturen dann in die thermodynamisch unter diesen Bedingungen stabile-

ren Verbindungen α-Tricalciumphosphat und Tetracalciumphosphat zersetzt 

(thermische Aktivierung von HA): 

 

6CaHPO4 + 4CaCO3              [Ca10(PO4)6(OH)2]                 

2Ca3(PO4)2  +  Ca4(PO4)O  +   4CO2   +    3H2O 

        

 

Das erzeugte Gemisch aus α-TCP und TTCP wurde anschließend durch länge-

re Mahlung in der Kugelmühle zur Steigerung der Reaktivität vermahlen (me-

chanische Aktivierung). Das Endprodukt zeigte dann - im Gegensatz zum ge-

sinterten Rohmaterial - eine gute Reaktivität bei Zusatz einer wässrigen Phase. 

Der Abbindevorgang führt hierbei zur Bildung von geringkristallinem 

Hydroxylapatit als Endprodukt der Reaktion: 

 

2Ca3(PO4)2  +  Ca4(PO4)2O                              Ca10(PO4)6(OH)2 

 

Ein zweiter geschwindigkeitsbestimmender Faktor bei der Abbindung von 

Calciumphosphat-Zementen ist die Kristallisationsrate des Abbindeprodukts. 

Diese ist bei Hydroxylapatit-Zementen nur gering mit einem literaturbekannten 

Wert von 2.7 x 10-7 mol Ca5(PO4)3OH min-1 m-2 [110]. Dieser Zementtyp kristalli-

siert deshalb oftmals nur sehr langsam aus, sodass in der Regel 

Abbindebeschleuniger - vorwiegend leicht lösliche Alkaliphosphate - zum Ein-

satz kommen. Dagegen ist die Kristallbildungsrate von Bruschit (3.32 x 10-4 mol 

DCPD min-1 m-2 [111]) nahezu drei Größenordnungen schneller als die von HA, 

was sich beispielsweise in einer Verfestigung der Paste im Sekundenbereich 

manifestiert und die Verwendung von Abbindeverzögerern (Pyrophosphate, 

Sulfate oder Citrate) notwendig macht [18, 73]. Die Reaktionsgeschwindigkeit wird 
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auch durch Magnesiumionen herabgesetzt [112]; alternativ zur Verwendung ei-

nes löslichen Magnesiumsalzes in der flüssigen Zementphase, sollten in der 

vorliegenden Arbeit die Magnesiumionen in den Zementrohstoff ß-

Tricalciumphosphat als Feststoff eingearbeitet werden. Dies erfolgte - abwei-

chend von früheren Arbeiten - nicht durch Fällung [113], sondern durch eine 

Festkörperreaktion von Stoffgemischen entsprechender Stöchiometrie bei 

Temperaturen von 1100°C. Hierdurch wurden verschiedene Verbindungen der 

allgemeinen Zusammensetzung CaxMg(3-x)(PO4)2 hergestellt: 

 

0.67x CaHPO4   +   0.33x CaCO3      0.67y MgHPO4 x 3H2O    +     0.33y 

Mg(OH)2                  CaxMgy(PO4)2   +   CO2    +    H2O    mit (x+y = 3) 

 

Für x=3 / y=0 wurde hierdurch als Referenz phasenreines ß-Tricalciumphosphat 

erhalten. Geringe Magnesium-Gehalte im Pulver führten vornehmlich zur Sub-

stitution von Calciumionen im TCP-Gitter, von dem bekannt ist, dass bis zu 15% 

durch Magnesium substituiert werden kann. Mit höheren Magnesiumgehalten 

(Mg1.5Ca1.5(PO4)2) kam es dann zur Ausbildung der gemischten 

Calciummagnesiumphosphat-Phase Ca3Mg3(PO4)6; bei x=0 / y=3 wurde reines 

Trimagnesiumphosphat (Farringtonit) erhalten. Die Ergebnisse stehen im Ein-

klang mit dem von Ando et al. publizierten Ca-Mg-PO4-Phasendiagramm [106]. 

Diese Verbindungen wurden nach kurzzeitiger Mahlung (bis 120min Mahldauer) 

mit einer äquimolaren Menge an primärem Calcium-bis-dihydrogenphosphat 

Hydrat (MCPM) vermischt und zur Reaktion gebracht: 

 

CaxMgy(PO4)2     +     Ca(H2PO4)2 x H2O                 CaxMgyHPO4 x (nH2O) 

 

Hierbei bildete sich in magnesiumfreien Zementen quantitativ Bruschit als End-

produkt, während nach Substitution neben Bruschit auch Newberyite (MgHPO4 

x 3H2O) als weitere kristalline Phase nachweisbar war. Der Anteil dieser Phase 

erhöhte sich je nach Intensität der Beugungsreflexe im Röntgendiffraktogramm 

mit zunehmendem Magnesiumgehalt der Ausgangsverbindungen.  
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5.2 Abbindeverhalten der verschiedenen Zemente 
Die Abbindezeit der Zemente wurde über den Gilmore-Nadeltest nach ASTM-

Norm bestimmt [105]. Hierbei wird eine Nadel mit einem Durchmesser von 2.117 

mm Durchmesser und einem Gewicht von 113.398 g auf die plan präparierte 

Zementpasteoberfläche abgesenkt und der entstehende Eindruck visuell bewer-

tet. Ein Zement gilt dabei als abgebunden, wenn die Nadel keinen sichtbaren 

Abdruck mehr hinterläßt; die hierfür benötigte Zeit wird als initiale Abbindezeit 

bezeichnet und kennzeichnet den Verlust der Zementpaste an Plastizität. Die 

Durchführung der Messungen erfolgt dabei in einer auf 37±1 °C temperierten 

Feuchtigkeitskammer bei einer Luftfeuchtigkeit von mehr als 90 %, um ein Ver-

dampfen der flüssigen Phase des Zements während der Abbindereaktion zu 

vermeiden. Zur Vermeidung der Kondensation von Wasser an Gillmore-Nadel 

und Probenform werden diese auf Temperaturen von 37 ± 1 °C beheizt. Bei 

Verwendung einer Nadel mit geringerem Durchmesser (1.106 mm) und größe-

rem Gewicht (453.592 g) kann die finale Abbindezeit bestimmt werden. Nach 

dieser Zeitspanne kann das Zementimplantat eine gewisse mechanische Belas-

tung erfahren ohne zu desintegrieren. Klinisch relevant ist vor allem die initiale 

Abbindezeit, nach der ein Zement genügend Auswaschfestigkeit gegenüber 

Blut- und Gewebsflüssigkeit besitzt und ein Weichgewebsverschluß der Defekt-

stelle durch den Operateur erfolgen kann. Zur Anwendung am Menschen sollte 

die initiale Abbindezeit eines CPC im Bereich 3-8min liegen [95]. 

 

Die Gilmore-Nadeltest Methode zur Bestimmung der Abbindezeit besticht durch 

eine einfache Durchführbarkeit und einen geringen apparativen Aufwand; größ-

ter Nachteil ist die - subjektive - Beurteilung des Eindrucks auf der Zementober-

fläche. Hierdurch kann es zu Abweichungen der Ergebnisse bei verschiedenen 

Durchführungen kommen. Daneben existieren weitere zerstörungsfreie Metho-

den, um den Abbindevorgang von CPC zu untersuchen, etwa Pulsecho-

Ultraschall Techniken [114], differentielle Kalorimetrie [115] oder Impedanz-

Spektroskopie [116]. Allerdings sind alle diese Methoden mit einem hohen tech-

nischen Aufwand verbunden und die Ergebnisse sind zwar gut reproduzierbar, 
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eine Korrelation des so bestimmten Abbindeverhaltens mit klinischen Anforde-

rungen ist aber oft schwierig. 

 

Die in dieser Arbeit verwendeten Zemente aus thermomechanisch aktiviertem 

Hydroxylapatit hatten durchweg unabhängig von der Mahldauer eine initiale 

Abbindezeit von über 60 Minuten, sodass eine klinische Anwendung dieser 

Werkstoffe nicht möglich ist. Dagegen waren die Abbindezeiten der magnesi-

umsubstituierten Zemente zumeist wesentlich kürzer und genügen somit bei 

hinreichend langer Mahldauer den klinischen Anforderungen. Reines ß-TCP 

zeigte in Mischung mit MCPM noch eine Abbindezeit von ca. 2min; der verzö-

gernde Effekt der in den Ausgangswerkstoff eingebrachten Magnesiumionen 

konnte bestätigt werden und führte speziell für die Verbindung 

Mg2.25Ca0.75(PO4)2 zu Werkstoffen mit einer Abbindezeit von ca. 8-10min nach 

120min Mahldauer, während für Mg1.5Ca1.5(PO4)2 und Mg3(PO4)2 noch 

Abbindezeiten von 25min bzw. 21min gemessen wurden. Den Erfahrungen aus 

Arbeiten zur mechanischen Aktivierung von CaP folgend [65,66,67,68], kann aber 

auch hier mit einer weiteren Reduktion der Abbindezeit nach Steigerung der 

Mahldauer und Mahlenergie gerechnet werden.  

 

Interessanterweise zeigen Zemente aus der Verbindung Mg0.75Ca2.25(PO4)2 

Abbindezeiten von deutlich mehr als 60min. Obwohl die Phasenanalyse durch 

XRD auch hier die quantitative Bildung von Bruschit nachwies, war keine nen-

nenswerte Verfestigung der Zementpaste auch nach Tagen zu beobachten. 

Wahrscheinlich ist bei dieser Zementformulierung das Kristallwachstum der 

Bruschitphase während der Abbindereaktion durch die Magnesiumionen stark 

verzögert und die ausgefällten Kristallite zeigen nur eine schwache Verfilzung 

miteinander. Da bei dieser Verbindung die Magnesiumionen direkt in das ß-

TCP Gitter eingelagert sind, während die anderen magnesiumsubstituierten 

Werkstoffe aus Ca3Mg3(PO4)4 bzw. Mg3(PO4)2 Phasen bestehen, liegt die Ver-

mutung nahe, dass die Gitterstruktur des Ausgangsmaterials für die beobachte-

ten Eigenschaften verantwortlich ist. So konnte kürzlich von Li et al. [117] gezeigt 

werden, dass die Substitution von Calcium durch Magnesiumionen in ß-TCP zu 
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einer starken Abnahme des Löslichkeitsprodukts führt. Ein ß-TCP mit 10.1 

mol% Magnesiumanteil zeigte hierbei eine geringere Löslichkeit als 

Hydroxylapatit bei einem pH-Wert von 6.0. Diese geringere Löslichkeit verlang-

samt dann stark die Abbindereaktion zu Bruschit, während bei höheren Magne-

siumgehalten die Ca3Mg3(PO4)4 bzw. Mg3(PO4)2 Phasen wieder eine bessere 

Löslichkeit besitzen und damit schneller abbinden. 

 

5.3 Druckfestigkeit der verschiedenen Zemente 
Calciumphosphat-Zemente sind durch eine strukturelle Stabilität der Zement-

paste (Festigkeit) nach der Abbindereaktion gekennzeichnet, wodurch sich CPC 

gegenüber den als Granulat oder Pulver eingesetzten ß-Tricalciumphosphat-

Keramiken abgrenzen, die keiner Abbindereaktion unterliegen und somit keiner-

lei strukturelle Festigkeit nach Einbringung in den Körper aufweisen. Die kli-

nisch angewandte Mischung dieser Werkstoffe mit Eigenblut oder 

plättchenreichem Plasma (PRP) [118,119] führt nur primär zu einer geringen orga-

nischen Vernetzung durch Koagulation, um ein Auswaschen nach Implantation 

zu vermeiden, ohne dass eine nennenswerte mechanische Widerstandsfähig-

keit erreicht wird. Die mechanische Stabilität von CPC nach Aushärtung ist not-

wendig aufgrund der Anwendung in exponierten Bereichen des Skelettsystems, 

beispielsweise der Schädelkalotte oder der Orbitaregion. Obwohl diese Anwen-

dungsorte in nicht (funktionell) kraftbelasteten Bereichen des Skelettsystems 

liegen, muss bei externer, temporärer Krafteinwirkung genügend Widerstands-

kraft zum Schutz des darunter liegenden Weichgewebes geboten werden. Zur 

Ermittlung der mechanischen Eigenschaften der Zementmatrices wurde die 

Messung der Druckfestigkeit herangezogen. Hierbei werden quaderförmige 

Prüfkörper mit einem Aspekt-Verhältnis von 2:1 (Länge : Durchmesser) nach 

Aushärtung im feuchten Zustand bis zum Bruch belastet. Die Herstellung der 

Prüfkörper erfolgte dabei "anwendungsnah" in Silikonformen ohne Kompression 

der Zementpaste, sodass die erhaltenen Werte die auch vom klinischen An-

wender erreichbaren Festigkeiten widerspiegeln.  Als maßgeblich festigkeitsbe-

einflussende Parameter wurden in der Vergangenheit die Porosität der Ze-

mentpaste [74] sowie die Umsetzungsrate der Abbindereaktion erkannt [66]. Wäh-
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rend erstere über einen exponentiellen Zusammenhang mit den mechanischen 

Eigenschaften verknüpft ist, geht die Umsetzungsrate linear in die Festigkeit mit 

ein.  

 

Die verschiedenen modifizierten Calcium- und Magnesiumphosphatzemente 

erreichten je nach Mahldauer und damit je nach ihrer mechanischen Aktivierung 

unterschiedliche Druckfestigkeiten im Bereich 1-40MPa. Besonders herausra-

gend waren die Zementmischungen Mg3(PO4)2 mit 90 Minuten Mahldauer und 

einer Druckfestigkeit von 41.79 ± 5.44 MPa und dem Zement Mg2.25Ca0.75(PO4)2 

mit einer Mahlung von 120 Minuten mit einer Druckbelastbarkeit von 40.26 ± 

5.0 MPa. Dahinter zurück lagen die Mischungen mit Mg1.5Ca1.5(PO4)2 und der 

Mahlung 90 Minuten in Höhe von 36.41 ± 3.03 MPa und dem Zement aus rei-

nem ß-Ca3(PO4)2 mit 60 Minuten Mahldauer und 29.06 ± 6 MPa. Der zum Ver-

gleich untersuchte HA-Zement mit einer Mahlung von 240 Minuten lieferte die 

höchste Druckfestigkeit, nämlich 33.41 ± 4.54 MPa nach 120min Mahldauer.  

 

Zu beobachten war, dass durch die Verlängerung des Mahlvorgangs und die 

damit verbundene mechanische Aktivierung die Druckfestigkeit der einzelnen 

Zemente zuerst zunahm und dann nach Erreichen eines Maximalwertes wieder 

nachließ. Bei jedem modifizierten Zement lag die für die Druckfestigkeit ideale 

Mahldauer bei einem anderen Wert. So entwickelte sich beispielsweise die 

Druckbelastbarkeit des Zements aus Mg3(PO4)2 im ungemahlenen und mecha-

nisch nicht-aktivierten Zustand von 9.8 ± 2.3 MPa (Partikelgröße < 355 µm) 

über 8.0 ± 0.8 MPa (30 min), 15.5 ± 3.7 MPa (60 min) über 41.8 ± 5.4 MPa (90 

min) bis zu 30.2 ± 4.8 MPa nach 120 min Mahldauer. Der mit Mg2.25Ca0.75(PO4)2 

hergestellte Zement wurde über die Dauer von 120 Minuten hinaus auch 150 

Minuten gemahlen, um zu untersuchen, inwieweit eine weitere mechanische 

Aktivierung dessen Druckfestigkeit beeinflusst. Für dieses Material wurden 

Druckfestigkeiten von 7.6 ± 1.0 MPa (ungemahlen), 12.1 ± 2.4 MPa (30min), 

15.5 ± 2.7 MPa (60 min), 32.0 ± 5.0 MPa (90min), 40.3 ± 5.0 MPa (120 min) 

und 24.3 ± 13.9 MPa (150 min) gemessen. Eine weitere Mahlung über 120 Mi-

nuten hinaus verhält sich folglich bezüglich der Druckbelastbarkeit bei diesem 



5. Diskussion 55 
 

Zement kontraproduktiv. Diese Ergebnisse stehen im Einklang mit der Entwick-

lung der mechanischen Festigkeit von α-TCP Zementen [107], bei denen eben-

falls ein Maximum von ca. 83MPa nach 4h Trockenmahldauer gefunden wurde, 

während hier nach 24h Mahlung nur noch etwa 32MPa gemessen werden 

konnten. Der Grund für die unterschiedlichen Festigkeiten liegt dabei nicht in 

einer geringeren Porosität, da alle Materialien bei gleichem Pulver / Flüssig-

keitsverhältnis gemischt wurden und die experimentell ermittelten Porositäten in 

einem engen Bereich verteilt waren, sondern wahrscheinlich in stetig anstei-

gender Reaktionsgeschwindigkeit. Diese führt zur Ausbildung zunehmend klei-

nerer Kristallite des Endprodukts; unterschreitet diese Größe ein gewisses Maß, 

dann nimmt offensichtlich der Grad der Verfilzung derselben ab und dies führt 

zu einer geringeren mechanischen Stabilität. 

 

5.4 Der pH-Wert Verlauf während der Abbindereaktion 
Ziel war es herauszufinden, welcher Zement neben einer im klinischen Anwen-

dungsbereich liegenden Abbindezeit auch in einem günstigen pH-Verlauf ab-

bindet. Des Weiteren dienen Messungen des pH-Wert Verlaufs von Zementpas-

ten der Beschreibung der Abbindereaktion durch den Lösungs / Fällungsme-

chanismus. So liegt etwa bei Bruschit-bildendem Zement aufgrund der 

Anmischflüssigkeit Citronensäure und des sauren MCPM Anteils der Anfangs-

pH-Wert bei ca. 2-3, und auch das Abbindeverhalten der Magnesium- modifi-

zierten Zemente beginnt immer im sauren Bereich. Mit fortschreitender Reakti-

on wird dann die MCPM-Komponente sukzessive verbraucht und der pH-Wert 

der Paste steigt in Richtung des neutralen Bereichs. Zu prüfen war, wie schnell 

die einzelnen Zemente samt ihren verschiedenen Mahlungen einen für den 

menschlichen Körper akzeptablen pH-Wert erreichen. Es fiel hierbei auf, dass 

nicht alle Mahlungen pH-neutral abgebunden haben und es bei jedem einzel-

nen Zement auf die Mahldauer und damit auf die mechanische Aktivierung an-

kam. Einen besonders guten pH-Wert-Verlauf lieferte der Zement 

Mg0.75Ca2.25(PO4)2 mit der Mahlung 120 Minuten, der bereits nach 5 Minuten 

einen pH-Wert von über 6,0 erreichte und sich von da ab stetig dem pH-Wert 

von 6,82 annäherte, allerdings wie beschrieben keine nennenswerte mechani-
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sche Stabilität erreichte. Von den aufgrund ihrer Druckfestigkeit ausgewählten 

modifizierten Zementen konnte am meisten der Zement Mg2.25Ca0.75(PO4)2 mit 

der Mahldauer von 120 Minuten überzeugen, blieb aber hinter den Werten des 

erstgenannten Zementes zurück. Die anderen wegen ihrer Druckfestigkeit be-

sonders beachteten Zemente konnten in ihrem pH-Wert-Verlauf während des 

Abbindens nicht überzeugen. Der Zement mit Mg3(PO4)2 und der Mahldauer 

von 90 Minuten bindet durchweg im sauren Milieu ab und nähert sich stetig ei-

nem pH-Wert von 2.86 an. Der Mg1.5Ca1.5(PO4)2 Zement mit der Mahlung von 

90 Minuten nähert sich während des Abbindens stetig dem pH-Wert von 4.2 

und bindet damit ebenfalls für eine spätere klinische Anwendung im menschli-

chen Körper zu sauer ab. 

 

Die Abbindereaktion der HA-Zemente lief durchweg im basischen Bereich ab 

und konnte einen pH-Wert von 9.8 nicht unterschreiten. Diese Werkstoffe sind 

damit aufgrund des stark alkalischen Charakters nur für dentale Anwendungen 

geeignet, etwa als Wurzelkanalfüller oder basisches Unterfütterungsmaterial 

wie sie in der Vergangenheit für Zemente aus mechanisch aktiviertem 

Tetracalciumphosphat [68, 69] oder alkali-substituierten Calciumphosphaten [65] 

diskutiert wurden. Im Gegensatz zu diesen zeigen die Werkstoffe der vorliegen-

den Arbeit aber eine mehr als doppelt so große mechanische Stabilität. 

 

5.5 Klinische Relevanz der Ergebnisse 
Calciumphosphat-Zemente sind als frei formbares Knochenersatzmaterial bei 

Knochengewebsdefekten im nicht- lasttragenden Bereich ein klinisch seit Mitte 

der 1990 er eingeführtes Material. Während in den ersten Jahren ausschließlich 

Hydroxylapatit-bildende Zemente zur Verfügung standen, wird seit 2004 auch ein 

Bruschit-Zement (ChronosInject, Fa. Mathys, Schweiz) angeboten [104]. Bruschit- 

bildende Calciumphosphatzemente besitzen gegenüber den herkömmlichen 

Hydroxylapatit-Zementen den Vorteil, dass sie im physiologischen Milieu nicht auf 

einen zellvermittelten Abbau durch Osteoklasten angewiesen sind. Das höhere 

Löslichkeitsprodukt von Bruschit macht zusätzlich eine chemisch ablaufende Re-

sorption möglich. Demgegenüber sind Zemente, die aus Magnesiumphosphat-
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Phasen aufgebaut sind, bisher nur wenig als Implantatmaterial untersucht. Dabei 

stellen Magnesiumionen ein wichtiges biologisches Spurenelement dar und metal-

lisches Magnesium wird bereits erfolgreich als Material für degradierbare Gefäß-

stützen eingesetzt [120]. Von dem ca. 25 g Magnesium im erwachsenen Menschen 

sind ca. 55–60 % an das Hydroxylapatit des Knochens adsorbiert. Etwa ein Drittel 

des in den Knochen vorhandenen Magnesiums ist oberflächlich gebunden und 

austauschbar[121]. 

Vorläufige Untersuchungen zeigen für die Magnesiumphosphat-Zemente eine 

gute in vitro - Biokompatibilität gegenüber verschiedenen Zelltypen, etwa 

Myoblasten, Osteoblasten oder Osteoklasten [122]. Magnesiumphosphat-

Werkstoffe sollten daneben in vivo - ebenso wie reine Bruschit-Zemente - gut 

degradierbar sein. Dies konnte kürzlich in einer Arbeit anhand der Messung der 

passiven (rein chemischen) wie auch der aktiven Resorption durch Osteoklasten 

gezeigt werden. Die hierbei untersuchte Magnesiumphosphat-Phase Struvit 

(MgNH4PO4 x 6H2O) wurde ebenfalls durch eine Zementreaktion gebildet und 

zeigte gegenüber der Referenz Bruschit eine um den Faktor 2 stärkere Resorption 

durch Osteoklasten sowie eine um den Faktor 8 stärkere chemische Löslichkeit. 

Da das Löslichkeitsprodukt von Struvit (LP = 5.21 x 10-15 (pK(Lp) =14.28) bis 

LP=2.12 x 10-13 (pK(Lp) =12.67) im pH-Bereich 7.01 - 9.62) [123] vergleichbar der 

Newberyit Phase der Zemente aus dieser Arbeit ist [124], kann geschlossen wer-

den, dass mit den hier beschriebenen Zementmatrices ein ebenso gutes Re-

sorptionsverhalten erreicht wird. Allerdings bedarf es hierbei vor einer klinischen 

Anwendung noch tierexperimenteller Studien, die neben dem Abbau des Im-

plantats (etwa bei heterotoper Implantation im Muskel) auch den Aufbau neuer 

Hartsubstanz durch orthotope Implantation untersuchen. Hier muss gezeigt 

werden, dass Ab- und Aufbau miteinander synchron verlaufen und kein 

bindegewebiger Ersatz des degradierten Implantats stattfindet. Die bisher ermit-

telten Kennwerte der Zementmatrices, etwa aus Mg2.25Ca0.75(PO4)2, mit Druck-

festigkeiten von 40MPa und einer Abbindezeit von 8min sind auf jeden Fall ein 

guter Ausgangspunkt für eine spätere klinische Anwendung. Daneben müssten 

noch weitere materialwissenschaftliche Aspekte der Zementmatrices untersucht 

werden. Für Einsatzgebiete wie etwa der Vertebroplastie [125,126,127], sollten die 
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Zemente injizierbar sein, um minimal-invasiv appliziert werden zu können. Wie 

bereits dargestellt, ist Citronensäure für Bruschit-bildende Zemente eine geeig-

nete Flüssigkeit, um die Injizierbarkeit der Zemente durch elektrostatische Auf-

ladung der Zementpartikel zu verbessern [99,100]. Allerdings müssten hier noch 

weitere Aspekte beachtet werden, um die rheologischen Eigenschaften der 

Zementpaste zu verbessern. Neben der Partikelladung ist auch deren Größen-

verteilung für geringviskose Pasten entscheidend. So muss für CPC in der Re-

gel eine bimodale Größenverteilung mit einem Aspektverhältnis von etwa 10:1 

eingestellt sein, um manuell injizierbare Pasten zu erhalten [128]. Dies könnte für 

die in dieser Arbeit entwickelten Zemente etwa durch Verwendung feinkörniger 

Füllstoffe aus Calciummagnesiumphosphat geschehen. Da der Füllstoff hierbei 

möglichst wenig reaktiv sein sollte, um die Abbindereaktion nicht zu sehr zu 

beschleunigen, bietet sich etwa die Verbindung  Ca2.25Mg0.75(PO4)2 an, bei der 

nur eine sehr geringe Reaktivität beobachtet wurde.  
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6. Zusammenfassung 
Ziel der Arbeit war die Herstellung und materialwissenschaftliche Untersuchung 

verschiedener Calciumphosphat-Zemente. Zwei unterschiedliche Zementtypen 

wurden dargestellt: eine Matrix bestand aus thermomechanisch aktiviertem 

Hydroxylapatit, die bei basischen pH-Werten zu nanokristallinem HA abbindet; 

eine zweite Matrix aus magnesiumsubstituierten ß-Tricalciumphosphaten und 

saurem Calcium-bis-dihydrogenphosphat reagiert zu sekundärem Calcium- 

bzw. Magnesiumhydrogenphosphat als Endprodukt. Die Werkstoffe wurden 

hinsichtlich ihrer Druckfestigkeit als abgebundener Zement, der Abbindezeit, 

des pH-Wert-Verlaufs während des Abbindens, mittels XRD-Analyse auf ihre 

Zusammensetzung, die durchschnittliche Partikelgröße der jeweiligen 

Mahlungen und auf ihre Dichte hin untersucht. Die Ergebnisse zeigten für den 

basischen HA-Zement Druckfestigkeiten von mehr als 20MPa und eine quanti-

tative Abbindereaktion, allerdings verhindern die langen Abbindezeiten von 

mehr als 60min und der basische pH-Wert von ca. 10 eine klinische Anwen-

dung als Knochenersatzwerkstoff. Dagegen zeigten Magnesium-substituierte ß-

Tricalciumphosphat Verbindungen der allgemeinen Zusammensetzung 

CaxMg(3-x)(PO4)2 im sauren Bereich eine Aushärtung innerhalb von 10min. Sie 

binden, je nach Magnesiumgehalt, zu einer Mischung aus Bruschit (CaHPO4 x 

2H2O) und Newberyit (MgHPO4 x 3H2O) ab. Die besten Ergebnisse lieferte ein 

auf der Verbindung Mg2.25Ca0.75(PO4)2 basierender Zement mit 0.5mol/l 

Citronensäure als Anmischflüssigkeit. Hier ließen sich nach Mahlung von 

120min Druckfestigkeiten von mehr als 40MPa realisieren, und es wurde ein 

Anstieg des pH-Werts der Zementpaste auf physiologische Werte innerhalb von 

200min gefunden. Die bisher ermittelten Kennwerte der Zementmatrices sind 

auf jeden Fall ein guter Ausgangspunkt für eine spätere klinische Anwendung; 

die Zemente könnten bisher gebräuchliche Werkstoffe in ihrer Funktion als 

Knochenersatzpräparate sinnvoll ergänzen. Allerdings bedarf es hierbei vor ei-

ner klinischen Anwendung noch tierexperimenteller Studien, die neben dem 

Abbau des Implantats auch den Aufbau neuer Hartsubstanz durch orthotope 

Implantation untersuchen. 
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