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ISPITIVANJE BIOLOSKIH I FIZICKIH SVOJSTAVA
NANOSTRUKTURNIH BIOMATERIJALA NA BAZI AKTIVNIH
KALCIJUMSILIKATNIH SISTEMA | HIDROKSIAPATITA

SAZETAK

Tokom prethodne dve decenije, ostvaren je znaajan napredak u oblasti
endodontske terapije uvodenjem novih biomaterijala, superniornih osobina u odnosu na
konvencionalne materijale. Biomaterijale, pored biokompatibilnosti odlikuje i
bioaktivnost odnosno sposobnost indukcije ¢elijske diferencijacije i proliferacije koja
omogucava regeneraciju tkiva. Najznacajniji medu novim materijalima su svakako
kalcijum silikatni cementi sa izuzetnim bioloSkim i adekvatnim fizickim svojstvima.
Ipak, klini¢ku primenu ovih materijala otezava dugo vreme vezivanja i ispiranje sa
mesta aplikacije. Kalcijum fosfatni cementi su takode predmet brojnih istrazivanja, ali
se 1 pored biokompatibilnosti, usled losih mehanickih svojstava, ne mogu samostalno

koristiti u svojstvu endodontskih cemenata.

U cilju prevazilaZzenja negativnih svojstava kalcijum silikatnih i kalcijum
fosfatnih cemenata, inovativnom tehnologijom sintetisana su dva nanostrukturna
biomaterijala na bazi kalcijum silikatnih sistema (CS) i meSavine hidroksiapatita i
kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS). Unapredenom tehnologijom dobijeni su materijali
izrazene aktivnosti Cestica, Sa znacajno kra¢im vremenom vezivanja u odnosu na
komercijalno dostupne materijale slicnog hemijskog sastava. Osnovne formulacije
materijala CS i HA-CS, su potom hemijski modifikovane, u cilju dobijanja kanalnih

silera, fluidnije konzistencije 1 duzeg vremena vezivanja.

Cilj ovog istrazivanja je bio da se ispitaju fizicka i bioloska svojstva
novosintetisanih nanostrukturnih biomaterijala na bazi aktivnih kalcijumsilikatnih

sistema (CS) i mesavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS).

Rastvorljivost i poroznost osnovnih formulacija eksperimentalnih materijala

CS i HA-CS ispitivana je merenjem promena u masi uzoraka materijala nakon ¢uvanja



uzoraka tokom 28 dana u veStackom tkivnom fluidu. Rastvorljivost i poroznost silera
CS i HA-CS ispitivana je nakon ¢uvanja uzoraka silera 24h u vestackom tkivnom
fluidu. Kvalitet rubnog zaptivanja (marginalna mikropropustljivost) materijala CS i
HA-CS ispitivan je testom pasivhog prodora boje, 6 meseci nakon aplikacije materijala
u interradiksne furkacije ekstrahovanih zuba. Ja¢ina veze materijala CS i HA-CS i silera
CS i HA-CS sa dentinom kanala korena ispitivana je testom smicanja. Citotoksi¢nost
materijala CS i HA-CS i silera CS i HA-CS ispitivana je u kulturi humanih fibroblasta
MRC-5, primenom MTT testa. Testirana je citotoksic¢nost svezih rastvora materijala
razli¢itih koncentracija i izluzaka vezanih materijala u tri vremenska intervala (24h, 7 i
21 dan). Biokompatibilnost i bioinduktivnost materijala CS i HA-CS procenjivana je u
in vivo uslovima na animalnom modelu, histoloSkom analizom susednog tkiva nakon
implantacije materijala u kanale korena zuba, posle eksperimentalnog perioda od 28
dana. Kao kontrolni materijali koriS¢eni su komercijalni kalcijum silikatni cement
(MTA Angelus Londrina, Brazil) i konvencionalni siler na bazi kalcijum hidroksida

(Acroseal, Septodont, France).

Najveéa poroznost uoCena je kod materijala HA-CS (25.87%). Poroznost
materijala CS (9.96%) 1 MTA (8.86%) bila je slicna 1 znaajno manja u odnosu na HA-
CS. Najveda rastvorljivost uo¢ena je kod materijala HA-CS (0.24 mg/mm?), znacajno
veca u odnosu na materijale CS i MTA. U pogledu rastvorljivosti materijala CS (0.15
mg/mm?®) i MTA (0.10 mg/mm?®) nisu uodene znadajne razlike. Poroznost
eksperimentalnih silera CS (43.3%) i HA-CS (41.8%) bila je medusobno sli¢na i
znacajno veca u odnosu na poroznost Acroseal-a (2.7%). Nije bilo znacajnih razlika u
pogledu rastvorljivosti silera CS (16.6 mg/mm?®) i HA-CS (18.6 mg/mm?), ali su oba
eksperimentalna silera bila znacajno rastvorljivija u odnosu na Acroseal (0.5 mg/mm?).
Najmanji prodor boje izmeren je kod materijala CS (0.44 mm), a sli¢ne vrednosti su
dobijene i za MTA (0.54 mm). Prodor boje kod materijala HA-CS (2.00 mm) bio je
znacajno veci u odnosu na materijale CS 1 MTA. Jacina veze sa dentinom kanala
korena materijala CS (3.83 MPa) i HA-CS (3.22 MPa) nije se znacajno razlikovala u
odnosu na MTA (5.23 MPa). Jacina veze sa dentinom kanala korena eksperimentalnih
silera CS (2.64 MPa) i silera HA-CS (3.20 MPa) bila je komparabilna,ali znacajno
slabija u odnosu na vezu kontrolnog silera Acroseal (17.74 MPa). Rezultati testa

citotoksi¢nosti ukazali su na zavisnost toksi¢nosti materijala CS 1 MTA od



koncentracije materijala u rastvoru. Nerazblazeni i razblazeni izluSci materijala CS i
HA-CS pokazali su znac¢ajno manju toksi¢nost u odnosu na MTA u svim testiranim
vremenskim intervalima. Posle 21-dnevnog izluZivanja, izluSci materijala HA-CS bili su
manje toksi¢ni od materijala CS. RazblaZeni izluSci materijala CS i HA-CS bili su
zna¢ajno manje toksicni u odnosu na nerazblazene izluske materijala. Citotoksi¢nost
silera CS i HA-CS bila je sli¢na citotoksi¢nosti osnovnih formulacija materijala. U in
vivo studiji, na animalnom modelu nije bilo znacajnih razlika u pogledu inflamatornog
odgovora izmedu eksperimentalnih materijala CS 1 HA-CS, kao ni izmedu
eksperimentalnih materijala i MTA. U vecini uzoraka inflamatorna reakcija je ocenjena
kao blaga do umerena. Novoformirano kalcifikovano tkivo uoceno je u svim uzorcima
svih testiranih materijala, ali je ono bilo deponovano u vecoj koli¢ini kod materijala CS
i HA-CS u odnosu na MTA. Najbolje organizovano kalcifikovano tkivo uoceno je kod
materijala HA-CS.

Na osnovu rezultata ove doktorske disertacije moze se zakljuciti da je
materijal CS po svojim fizickim svojstvima komparabilan sa komercijalnim kalcijum
silikatnim cementom MTA Angelus, dok je materijal HA-CS pokazao slabija fizicka
svojstva. Materijali CS i HA-CS su pokazali superiorna bioloska svojstva u odnosu na
MTA. Modifikacije u cilju dobijanja materijala sa osobinama kanalnih silera nisu imale
negativnog uticaja na bioloska svojstva, ali su rezultirale slabijim fizi¢kim svojstvima, u

odnosu na svojstva osnovnih formulacija materijala CS i HA-CS.
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EVALUATION OF BIOLOGICAL AND PHYSICAL PROPERTIES
OF NANOSTRUCTURAL BIOMATERIALS BASED ON ACTIVE CALCIUM
SILICATE SYSTEMS AND HYDROXYAPATITE

ABSTRACT

In the past two decades, significant improvement in endodontic therapy has
been made by introducing new biomaterials. Beside biocompatibility, these materials
are bioactive with the ability to induce cell proliferation and differentiation and tissue
regeneration. The greatest attention has been given to calcium silicate cements, because
of superior biological and good physical properties. Clinical use of these cements is
restricted by long setting time and low wash-out resistance. Calcium phosphate cements
have also been investigated, but although biocompatible, inferior mechanical properties

limit their use as endodontic cements.

Recently, two new nanostructural biomaterials, based on calcium silicate
systems (CS) and a mixture of hydroxyapatite and calcium silicate systems (HA-CS)
have been synthesized. Innovative technology provided synthesis of cements with
shorter setting time compared to commercial materials with similar chemical
constitution. Also, cements CS and HA-CS have been chemically modified in an

attempt to synthesize canal sealers with better fluidity and longer setting time.

The purpose of this study was to evaluate physical and biological properties of
the new nanostructural biomaterials based on calcium silicate systems (CS) and a

mixture of hydroxyapatite and calcium silicate systems (HA-CS).

Solubility and porosity of a experimental materials CS and HA-CS were
measured after 28 days of immersion in simulated tissue fluid. Solubility and porosity
of experimental CS and HA-CS sealers were measured after 24 h of immersion in
simulated tissue fluid. Marginal microleakage of materials CS and HA-CS was
evaluated by the dye penetration method, six months after material application in furcal

perforations of extracted teeth. Bond strength to dentin of materials CS and HA-CS and



sealers CS and HA-CS, was measured by the push-out test. Cytotoxicity of_materials
and sealers CS and HA-CS was tested using the MTT assay on human fibroblasts MRC-
5. Cytotoxicity of different concentrations of fresh solutions of materials and sealers and
eluates of set materials and sealers was tested after 24 h, 7 days and 21 day of elution.
Biocompatibility and bioinductivity of materials CS and HA-CS was evaluated through
histological analysis of surrounding tissue, after 28 day of implantation materials in root
canals of experimental animals. Commercial calcium silicate cement (MTA Angelus,
Londrina, Brazil) and conventional sealer based on calcium hydroxide (Acroseal,

Septodont, France) were used as control materials.

Material HA-CS showed the highest porosity (25.87%). Porosity of material
CS (9.96%) and MTA (8.86%) was similar and significantly smaller compared to HA-
CS. Also, material HA-CS showed the highest solubility (0.24 mg/mm3), significantly
higher compared to material CS and MTA. There was no difference in the solubility of
material CS (0.15 mg/mm?) and MTA (0.10 mg/mm?). Porosity of experimental sealers
CS (43.3%) and HA-CS (41.8%) was comparable but significantly higher compared to
porosity of Acroseal (2.7%). The lowest dye penetration was measured for material CS
(0.44 mm) and similar values were measured for MTA (0.54 mm). Materials HA-CS
showed significantly higher values of dye penetration (2.00 mm). There was not
significantly difference for bond strength to dentin between materials CS (3.83 MPa),
HA-CS (3.22 MPa) and MTA (5.23 MPa). Sealers CS and HA-CS showed similar bond
strength (2.64 MPa and 3.22 MPa, respectively), but this bond was significantly weaker
compared to Acroseal (17.74 MPa). The results of the cytotoxicity of fresh solutions of
materials showed dose dependent toxicity of CS and MTA. CS and HA-CS undiluted
and diluted eluates showed greater cell viability than MTA at all test periods. In 21-day
undiluted eluates, cell viability was greater after treatment with HA-CS compared to
CS. Diluted eluates of CS and HA-CS resulted in significantly greater cell viability
than undiluted eluates of the materials. In the animal model study, there was no
significant difference between the tested materials in terms of intensity of the
inflammatory response. In most samples, inflammatory reactions were scored as mild to
moderate. Formation of calcified tissue was detected in all specimens for all tested

materials. CS and HA-CS showed faster formation of calcified tissue compared to



MTA. Calcified tissue in HA-CS samples was better organized compared to CS and
MTA.

Based on the results of this study, it can be concluded that in terms of physical
properties, material CS is comparable with MTA. HA-CS showed inferior physical
properties. Materials CS and HA-CS showed better biological properties than MTA.
Chemical modifications of materials CS and HA-CS in a attempt to synthesize canal

sealers had no adverse effect on biological, but had adverse effect on physical properties

of materials.

KEY WORDS: Nanomaterials, calcium silicate cements,
hydroxyapatite, bioceramic sealers, solubility,
porosity, microleakage, bond strenght,
cytotoxicity, bioinductivity
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1. UVOD

Osnovni zadatak endodontskih materijala je da obezbede hermeti¢no zatvaranje
kanalskog sistema korena zuba, odnosno patoloskih komunikacija izmedu kanalskog
sistema i okolnog tkiva. Stoga su kvalitetno rubno zaptivanje, odnosno adekvatna
marginalna adaptacija materijala medu najznacajnijim faktorima za dugorocan uspeh
endodontskog tretmana [186]. S obzirom na to da su endodontski materijali u
neposrednom kontaktu sa dentinom i periodontalnim tkivom duzi niz godina, neophodno
je da su biokompatibilni, odnosno da ne izazivaju citotoksi¢ne, genotoksi¢ne, zapaljenske
i alergijske efekte u tkivima domacina [146]. Osim toga, treba da su nerastvorljivi u
tkivnim te¢nostima, dimenzionalno stabilni, rendgen kontrasni, da poseduju adekvatnu
pritisnu ¢vrstocu, odgovarajuce radno vreme i vreme vezivanja kao i da su jednostavni za
upotrebu [146]. Aktuelni konvencionalni materijali najces¢e ne ispunjavaju sve navedene

zahteve.

Tokom prethodne dve decenije razvoj novih tehnologija 1 tehnika omogucio je
realizaciju kvalitetnijih endodontskih zahvata. Posebno znacajan napredak ostvaren je u
oblasti razvoja i primene novih biomaterijala sa superiornim osobinama u odnosu na
konvencionalne materijale [120]. Biomaterijali su dizajnirani tako da nakon implantacije
u ljudski organizam, zamene delove oSteCenog zivog sistema odnosno ispune

odgovarajucu biolosku funkciju [110].

Istovremeno, napredak u razumevanju biologije stem c¢elija, omogucio je 1
uvodenje regenerativne terapije U endodonciju [101]. Tradicionalni pristup tretmanu
endodontskih i periodontalnih oboljenja (konzervativan ili hiruski), najces¢e rezultira
ozdravljenjem tkiva njegovom reparacijom, odnosno tkivom koje po gradi i funkciji ne
odgovara u potpunosti oSteCenom tkivu [14]. Regeneracija je proces ozdravljenja koji
podrazumeva zamenu tkivnih komponenti na odgovaraju¢em mestu u odgovarajucoj
koli¢ini 1 odgovarajuéem medusobnom odnosu [14,155]. Istrazivanja na polju
regenerativne endodoncije su pokazala da su materijali koji se koriste u regenerativnim
procedurama od kljuénog znacaja za indukciju stem c¢elija pulpe i periodontalnog
ligamenta, kao i da je interakcija materijala sa ¢elijama zavisna od njihovog hemijskog
sastava [87]. Stoga je danas najveca paznja usmerena ka primeni biomaterijala koje pored

biokompatibilnosti, odlikuje bioaktivnost i bioinduktivnost, odnosno ¢ija aplikacija
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rezultira indukcijom ¢elijske diferencijacije 1 proliferacije sa posledicnom regeneracijom

tkiva.

Pored bioloskih, biomaterijali treba da poseduju 1 adekvatna fizicka svojstva,
sli¢na tkivima koja treba da regenerisu, koja ¢e im obezbediti stabilnost i dugotrajnost na
mestu aplikacije [110]. Danas se u oblasti endodontske terapije najintezivnije istrazuju
dve vrste biomaterijala, materijali na bazi kalcijum silikata i materijali na bazi kalcijum

fosfata.

Sredinom devedesetih godina, na trzi$tu se pojavio nov materijal na bazi kalcijum
silikata pod nazivom Mineral trioksid agregat (MTA). IstraZivanja su pokazala da se radi
o materijalu izraZzene biokompatibilnosti i superiornog rubnog zaptivanja u odnosu na
postoje¢e konvencionalne endodontske materijale [186]. Pored toga, MTA indukuje
formiranje ¢vrstih zubnih tkiva i regeneraciju periodoncijuma, $to je uz dobra fizi¢ko-
hemijska svojstva, antimikrobno delovanje i sposobnost vezivanja u vlaznoj sredini

omogucilo primenu ovog materijala u brojnim klinickim indikacijama.

Klini¢ku primenu MTA oteZava zrnasta konzistencija zameSanog materijala,
kratko radno vreme i dugo vreme vezivanja. Dugo vreme vezivanja koje je posledica
hemijskog sastava i hidrauli¢ne prirode cementa, nosi rizik od ispiranja materijala sa
mesta aplikacije 1 odlaze zavrSetak endodontskog tretmana [141]. U pokuSaju da se
prevazidu navedeni problemi, sintetisane su brojne nove formulacije materijala na bazi
kalcijum silikata, nalik MTA-u, delimi¢no izmenjenog hemijskog sastava [16, 77, 100,
121]. Medutim, istrazivanja su pokazala da izmene u sastavu, mogu negativno uticati na
biokompatibilnost [76] 1 fizi€ka svojstva materijala [16]. IstraZivanja ¢iji je cilj sinteza
materijala slicnih fizickih 1 bioloskih svojstava, ali kraeg vremena vezivanja joS uvek su
aktuelna [6, 65, 159]. Istovremeno se ispituju i moguénosti primene kalcijum silikatnih

cemenata u svojstvu silera za opturaciju kanala korena, sa akcentom na unapredenju

fluidnosti, a bez naruSavanja pozitivnih osobina materijala [17, 33, 82, 142, 161].

Hidroksiapatit je dobro poznata kalcijum fosfatna keramika koju odlikuje
biokompatibilnost (odsustvo alergenog potencijala, netoksi¢nost), biaktivnost 1
biokonduktivnost [110]. Dobra bioloska svojstva omogucila su njegovu Siroku primenu
u reparaciji 1 rekonstrukciji mukoskeletnog 1 stomatognatnog sistema [152]. Medutim,

porozna struktura hidroksiapatita rezultira neadekvatnim mehani¢kim svojstvima i



ograniCava njegovu primenu u svojstvu endodontskog cementa. Aktuelna istrazivanja su
fokusirana na ispitivanja novih formulacija materijala na bazi kalcijum fosfata sa
unapredenim fizickim svojstvima i na mogucnosti njihove primene u oblasti endodontske

terapije [40, 42, 44, 89, 118, 135].

Ovo istrazivanje je realizovano sa ciljem da se ispitaju bioloska i fizicka svojstva
dva novosintetisana biomaterijala na bazi kalcijumsilikatnih sistema i meSavine
kalcijumsilikatnih sistema i hidroksiapatita. Materijali su sintetisani nanotehnologijom,
odnosno inovativhom kombinacijom hidrotermalne sol-gel metode i metode
samosagorevaju¢ih talasa. Primenjenom tehnologijom dobijeni su nanostrukturni
materijali koje odlikuje izrazena aktivnost Cestica i posledi¢no brzo vezivanje [143].
Znacajno krace vreme vezivanja u odnosu na MTA i njemu sli¢ne materijale mogla bi biti
prednost u uslovima njihove eventualne klinicke primene. Takode, hemijska priroda
materijala i na¢in sinteze bi trebalo da obezbede zadovoljavajuce biolosko ponaSanje ovih

materijala u zivim tkivima.



2. PREGLED LITERATURE

2.1. CEMENTI NA BAZI KALCIJUM SILIKATA

Cementi na bazi kalcijum silikata danas su jedno od najintezivnije istrazivanih
polja u oblasti biomaterijala. Najpoznatiji i najdetaljnije istrazivan, komercijalni,
kalcijum silikatni cement je Mineral trioksid agregat (engl. Mineral Trioxide Aggregate,
MTA). Materijal je patentiran 1995 godine u Americi pod imenom ProRoot MTA
(Denstply, Tulsa, USA), kao endodontski cement namenjen tretmanu jatrogenih
perforacija i zatvaranju retrogradnih kaviteta u apeksnoj hirurgiji [181]. Detaljna
istrazivanja u prethodnih dvadeset godina su ukazala da se radi o biokompatibilnom
[186] i bioaktivnom materijalu [165] koji indukuje formiranje ¢vrstih zubnih tkiva [12,
46] 1 regeneraciju periodoncijuma [155, 173]. Stoga su njegove indikacije danas proSirene
1 na direktno prekrivanje pulpe [170], pulpotomiju [197] 1 terapiju zuba sa nezavrSenim

rastom korena [58].

2.1.1. Hemijski sastav

MTA se sastoji od 50-75% CaO i 15-25% SiO. Ove dve komponente zajedno
¢ine 70-95% cementa [181]. Ostatak ¢ine Bi2O3 i male koli¢ine Al.Os;, MgO, Fe,Os i dr.
Mesanjem pomenutih oksida nastaju trikalcijum silikat, dikalcijum silikat, trikalcijum
aluminat i tetrakalcijum aluminoferit. Prema patentu, MTA je derivat Portland cementa
tipa 1 (Portland cement, PC), kalcijum silikatnog cementa koji se koristi u gradevinskoj
industriji. Prah originalnog MTA (ProRoot MTA,; Denstply, Tulsa, USA) je zapravo
mesavina 75% Portland cementa, 5% kalcijum sulfata (gips) i 20% bizmut oksida [25,
60].

Originalna siva formulacija MTA je 2002 godine delimi¢no izmenjena,
uklanjanjem aluminoferitne faze, ¢ime je dobijen beli MTA, estetski prihvatljivija
formulacija materijala. Za razliku od sivog MTA, koji se pretezno sastoji od trikalcijum
silikata, dikalcijum silikata i bizmut oksida, beli MTA se pretezno sastoji od trikalcijum
silikata i bizmut oksida [25].



Cestice sivog MTA su nepravilnog oblika i razli¢ite veli¢ine, dok se beli MTA
sastoji uglavnom od manjih ¢estica, takode nepravilnog oblika. Veli¢ina ¢estica MTA
kre¢e se u rasponu od 1um do 30um, dok se veliCina Cestica bizmut oksida krece u

rasponu od 10-30um [25].

Pored ProRoot MTA, danas su razvijeni brojni proizvodi slicnog hemijskog
sastava koji su komercijalno dostupni pod razli¢itim imenima. Svi ovi materijali se
najceS¢e nazivaju njihovim generickim imenom “kalcijum silikatni cementi” ili

“hidrauli¢ni silikatni cementi.”

Hidratacija

Prah MTA se sastoji od finih hidrofilnih ¢estica koje se vezuju u prisustvu vlage.
Hidratacijom Cestica praha nastaje porozni kalcijum silikatni hidratni gel (C-S-H) i

kalcijum hidroksid [27]. Hidratacija se odvija prema slede¢im reakcijama:
2(3Ca0-Si02) +6H20 —3Ca0-2Si02-3H20 +3Ca(OH):
2(2Ca0-Si02) +4H20 —3Ca0-2Si02-3H20 + Ca(OH)2

Hidratacijom takode nastaju monosulfat 1 etringit. Kalcijum silikatni hidrat je
slabo kristalizovan i porozan, a opisuje se kao rigidni koloidni gel koji vremenom
oc¢vrscava. Kalcijum hidroksid je glavna solubilna frakcija cementa, zasluZna za visok pH
materijala [68]. Neposredno po meSanju, pH vrednost materijala iznosi 10.2 da bi posle

3h dostigla vrednost od 12.5 [182].

Analizom hidratacije kalcijum silikatnog cemenata (PC-a), Camilleri 2007 god.
zakljucuje da se ovaj process odvija kroz 4 faze. U prvoj fazi (faza preindukcije) koja
traje nekoliko minuta, nastupa hidroliza trikalcijum silikata, sa brzim rastvaranjem jona.
Kao posledica, na povrsini ¢estica cementa se taloZi kalcijum silikatni hidrat. U ovoj fazi
dolazi do rastvaranja i trikalcijum aluminata koji reaguje sa kalcijumovim i sulfatnim
jonima (iz gipsa) sa posledi¢nim stvaranjem etringita koji se takode taloZi na povrSini
Cestica. Zatim sledi druga faza (faza indukcije) koja traje par sati i u kojoj hidratacija
napreduje veoma sporo. Silikatni hidrat oko neizreagovalih Cestica cementa usporava
njihovu dalju hidrataciju §to rezultira periodom mirovanja od 1-2 h, u kojoj je cement

relativno neaktivan i jo$ uvek plastican. Takode, etringit istalozen preko trikalcijum
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aluminata, redukuje njegovu reaktivnost. Formiranje kalcijum silikatnog hidratnog gela
pocinje posle 1h. Inicijalno vezivanje cementa zapo€inje pucanjem kalcijum silikatnog
hidrata oko neizreagovalih Cestica sa nastavkom procesa hidratacije. U pocetku, Cestice
cementa su razdvojene, a glavni produkti hidratacije su kalcijum hidroksid i etringit.
Daljom hidratacijom, produkti hidratacije, postepeno ispunjavaju prostore izmedu Cestica
cementa. Rast kalcijum silikatnog hidrata ka unutrasnjosti cementa, ocvr§¢ava cement sa
smanjivanjem njegove poroznosti. Trec¢a faza (faza akceleracije) nastupa 3-12h posle
mesanja kada se hidratacija ponovo ubrzava i stepen hidratacije trikalcijum silikata raste
sa daljim formiranjem kalcijum silikatnog hidratanog gela. U ovoj fazi se u hidrataciju
ukljucuje i dikalcijum silikatna faza. Talozenjem kalcijum hidroksida (portlandit),
smanjuje se koli¢ina kalcijumovih jona. I na kraju, u ¢etvrtoj fazi (faza postakceleracije),
kako se smanjuje koli¢ina neizreagovalih Cestica, hidratacija se usporava, a stepen
hidratacije se kontrolise difuzijom. Kalcijum silikatni hidrat se dalje formira
kontinuiranom hidratacijom trikalcijum i dikalcijum silikata. Kako su u ovoj fazi sulfatni

joni potroSeni, etringit formiran u ranim fazama hidratacije se konvertuje u monosulfat

[27].

Prema Camilleri-u, hidratacija MTA se u izvesnoj meri razlikuje od hidratacije
PC-a. U hidratisanom MTA-u glavni produkti hidratacije takode su kalcijum silikatni
hidratni gel 1 kalcijum hidroksid sa minimalnom koli¢inom etringita i monosulfata. U
vezanom cementu detektovane su i brojne neizreagovale (nehidratisane) cestice.
Medutim, kako prah MTA sadrZi 1 bizmut oksid, on je detektovan i u hidratisanom MTA-
u uvidu neizreagovanog punioca, ali i u sastavu kalcijum silikatnog hidrata. U odnosu
na priblizno 20% bizmut oksida, koliko se nalazi u nevezanom materijalu, u vezanom
cementu je detektovano samo 8.4%. Utvrdeno je da bizmut ucestvuje u procesu
hidratacije MTA, odnosno da ulazi u strukturu kalcijum silikatnog hidratnog gela, odakle

se izluZuje zajedno sa kalcijum hidroksidom [27, 28].

Vreme vezivanja

Obzirom na hidrauli¢nu prirodu cementa, vlaga okolnog tkiva deluje kao
aktivator hemijskih reakcija tokom vezivanja materijala. Zahvaljuju¢i tome, kalcijum

silikatni cementi se mogu primeniti u klinickim situacijama gde kontaminacija krvlju i



tkivnim fluidima onemoguéava korektnu upotrebu konvencionalnih materijala [73].
Medutim, upravo zbog hemijskog sastava i dugotrajne hidratacije, kalcijum silikatni
cementi su sporo vezujuci materijali za €ije je inicijalno vezivanje potrebno vise sati, a
reakcija vezivanja se odvija i nedeljama posle mesSanja cementa [141, 182]. Inicijalno

vreme vezivanja MTA u proseku iznosi 165 £+ 5 minuta [182].

Dugo vezivanje materijala nosi rizik od rastvaranja i ispiranja materijala sa
mesta aplikacije. Osim toga, usled znacaja vlage za hidrataciju 1 posledi¢no o¢vr§¢avanje
materijala, preporuka je da se nakon aplikacije, bar u periodu inicijalnog vezivanja,
materijalu obezbedi eksterna vlaga koja ¢e omoguditi adekvatnu hidrataciju [146].
Ovakav protokol neminovno odlaze zavrSetak endodontskog tretmana S$to se, uz dugo
vreme vezivanja, smatra glavnim nedostatkom kalcijum silikatnih cemenata. Pored toga,
radno vreme MTA je kratko (oko 4 minuta), a zameSani materijal je zrnaste konzistencije

(nalik vlaznom pesku), relativno tezak za klinicku manipulaciju [141].

U cilju prevazilazenja navedenih problema, poslednjih godina sintetisane
su brojne nove formulacije materijala na bazi kalcijum silikata, nalik MTA-u, delimi¢no
izmenjenog hemijskog sastava. U daljem tekstu, pregledom literature bi¢e obuhvacena
fizika i bioloska svojstva kako osnovne formulacije MTA, tako i novih komercijalnih,
odnosno eksperimentalnih materijala nalik MTA-u, sintetisanih u kontrolisanim,

laboratorijskim uslovima primenom razli¢itih tehnologija.

2.1.2. Fizi¢ka svojstva

U okviru fizickih svojstava materijala, analizirana je rastvorljivost,
poroznost, pritisna ¢vrsto¢a i adhezivnost, odnosno jafina veze kalcijum silikatnih

cemenata sa dentinom.

2.1.2.1. Rastvorljivost

Rastvorljivost materijala je u direktnoj vezi sa njegovom poroznosc¢u i prema ISO
standardu ne bi trebala da iznosi vise od 3% mase materijala. Veéa poroznost, odnosno
rastvorljivost moze rezultirati dezintegracijom materijala na mestu njegove aplikacije

[51]. Za procenu rastvorljivosti i poroznosti kalcijum silikatnih cemenata najéesce se
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koriste standardni testovi objedinjeni u ISO 6876. Ovim testovima, pomenuta svojstva
materijala ispituju se merenjem promena mase materijala u vlaznoj sredini [65, 77, 80,
194]. Od nedavno, za procenu rastvorljivosti i poroznosti kalcijum silikata koristi se i

mikrokompjuterska tomografija [35].

Hidrauli¢na priroda kalcijum silikatnih cemenata odreduje njihovo specifi¢no
ponasanje u vlaznoj sredini. MeSanjem kalcijum silikata sa vodom formira se cement
specifi¢ne strukture izgradene od mikropora, kapilarnih kanala i zarobljene vode. Jedan
deo vode se trosi u hemijskim reakcijama tokom procesa vezivanja, dok ostatak vode
ostaje zarobljen u porama i kapilarima odakle moze difundovati i ispariti tokom ali i posle
zavrSetka vezivanja cementa. Voda u o¢vrslom kalcijum silikatnom cementu se nalazi
unutar njegove strukture, saturisana sa kalcijum hidroksidom. Kako je kalcijum hidroksid
glavna solubilna frakcija vezanog cementa, voda zarobljena u cementu, oslobada se sa
kalcijum hidroksidom u okolinu. Nakon toga, pore i kapilari cementa apsorbuju svezu
vodu, koja se rastvaranjem kalcijum hidroksida ponovo oslobada. Na taj nain voda
konstantno difunduje u cement 1 van njega. Sa oslobadanjem vode, cement gubi na teZini.
Gubitak tezine je privremen jer se pore i kapilari vrlo brzo ponovo ispune vodom i ova
sveza voda uzima uceS¢e u sporom hidratacionom procesu cementa, povecavajuci
njegovu masu. Ovaj osmotski efekat koji se ponavlja je svojstvo karakteristicno za
kalcijum silikatne cemente. Vazno je naglasiti da poroznost i permeabilnost cementa nisu
obavezno povezani. Dobro pripremljen cement moZe imati veliku zapreminu pora a malu

permeabilnost [68].

Prema upustvu proizvodafa, za postizanje optimalnih svojstava MTA,
preporucuje se mesanje praha sa vodom u odnosu 3:1. Fridland i Rosado (2003) su utvrdili
da veca koli¢ina vode upotrebljene za pripremu MTA rezultira veCom poroznosSc¢u i
rastvorljivos¢u cementa [68]. Da je rastvorljivost MTA direktno zavisna od koli¢ine vode
upotrebljene za mesanje cementa potvrdili su u nedavnoj studiji Cavenago i sar. (2014),
koji su rastvorljivost MTA procenjivali mikrokompjuterskom tomografijom. 1 u ovom
istrazivanju je potvrdeno da veca koli¢ina vode prilikom pripreme materijala, rezultira
veéim gubitkom zapremine materijala. Rastvorljivost MTA sa najve¢im sadrzajem vode
(2:1) je bila dva, odnosno tri puta ve¢a u odnosu na druge dve testirane formulacije

materijala (3:1,4:1) [35].



Sa klini¢kog aspekta, najveci rizik od rastvaranja i posledi¢nog ispiranja MTA
postoji u prvim satima nakon njegove aplikacije iu vezi je sa dugim vremenom vezivanja.
Izmenama u sastavu materijala istrazivaci su pokusali da skrate vreme vezivanja i na taj
nacin prevazidu ovaj problem. Prilikom sinteze kalcijum silikatnog cementa pod imenom
MTA Angelus (Londrina, Brazil), uklonjen je gips i prema specifikaciji vreme vezivanja
je znacajno krace u odnosu na ProRoot MTA. Camilleri i sar. (2008) su ispitivali uticaj
gipsa, kao i bizmut oksida na vreme vezivanja i poroznost kalcijum silikatnih cemenata.
Autori su testirali dva eksperimentalna materijala na bazi Portland cementa bez gipsa,
prvi bez bizmut oksida (Proto A), i drugi sa bizmut oksidom (Proto B). Navedenim
izmenama u sastavu materijala vreme vezivanja cementa je znacajno redukovano sa
inicijalnih 468 minuta (PC) na 8 minuta kod eksperimentalnog cementa bez gipsa i bez
bizmut oksida (Proto A), odnosno 12 minuta kod eksperimentalnog cementa bez gipsa
sa bizmut oksidom (Proto B), ¢ime je potvrdeno da cementi bez gipsa odnosno bizmut
oksida imaju znacajno krac¢e vreme vezivanja. IzraZzena apsorpcija vode je uocena kod
svih materijala s tim da je najveca apsorpcija zabeleZena prvog dana merenja (PC>13%,
ProtoA >12% i Proto B>18%), dok se tokom narednih 28 dana eksperimenta nije
znacajnije menjala. NajviSe apsorbovane vode u materijalu kome je dodato rendgen
kontrasno sredstvo, autore je navelo da zaklju¢e da dodavanje bizmut oksida povecava

poroznost kalcijum silikatnih cementa 1 posledi¢nu apsorpciju vode [30].

U istrazivanju Antonijevic¢-a 1 sar. (2013) potvrden je negativan uticaj bizmut
oksida na poroznost kao i vreme vezivanja kalcijum silikatnog cementa (PC).
Alternativna rendgen kontrasna sredstva (ZrO2 i YbF3), takode su povecala poroznost

cementa, ali nisu imala negativan uticaj na vreme vezivanja [4].

Nedavno je sintetisan MTA Plus (Prevest Denpro, Jammu City, India za Avalon
Biomed Inc. Bradenton, Fl, USA), nova komercijalna verzija MTA, kraceg vremena
vezivanja. Od drugih slicnih proizvoda MTA Plus se razlikuje pre svega manjom
veli¢inom Cestica. Polovina Cestica u ovom materijalu ne prelazi 1ym. Pored toga
materijal je dostupan sa dve vrste sredstava za meSanje, vodom i gelom. Gel (polimerna
smola) ima ulogu sredstva koje treba da spreci ispiranje materijala sa mesta aplikacije.
Formosa i sar. (2013) su posle ¢uvanja uzoraka materijala tokom 28 dana u vestackom
tkivnom fluidu, zakljucili da razlika u apsorpciji tecnosti izmedu dve formulacije MTA

Plus-a (prah zameSan sa vodom, odnosno gelom) postoji samo prvog dana merenja, kada



je MTA Plus zameSan sa gelom pokazao manju apsorpciju te¢nosti, Sto ukazuje na
inicijalno manje poroznu strukturu ove formulacije cementa. Ipak, posle 28 dana nije bilo

znacajnih razlika po pitanju poroznosti i rastvorljivosti testiranih formulacija [65].

Gandolfi i sar. (2014) su poroznost i rastvorljivost MTA Plus-a poredili sa
ProRoot MTA-om i Dycal-om (Dentsply Caulk, Milford, DE). Obe formulacije MTA

Plus-a su pokazale vecu poroznost i rastvorljivost od ProRoot MTA. Istovremeno, svi

Formosa 1 sar. (2012) su za kvantitativnu procenu rastvorljivosti, odnosno
ispiranja razli¢itth komercijalnih kalcijum silikatnih cemenata materijala (PC, MTA
Angelus, MTA Plus) adaptirali CRD-C 661-06 metod, koji se inace koristi za procenu
ispiranja sveze zamesanog betona. Najvece ispiranje izmereno je kod MTA Angelus-a (5-
10%), zatim PC-a (2-7%). Najbolji rezultati dobijeni su za MTA Plus u kombinaciji sa
gelom (-0.9%) [66].

Cinjenica da manja veli¢ina &estica praha znadajno unapreduje vezivanje
cemenata [7], inicirala je sintezu kalcijum silikatnih cemenata sa nano veli¢inom Cestica.
Bioagregat (Bioaggregate, Innovative Bioceramix, Vancouver, BC, Canada) je prvi
komercijalni nanostrukturni cement, dostupan na trzistu Severne Amerike. Saghiri i sar.
(2014) su uporedivali rastvorljivost belog MTA, Bioagregata i nedavno sintetisanog, nano
MTA, u zavisnosti od razli¢itih uslova sredine (pH). Nano MTA se pokazao najotpornijim
na kiselu sredinu. Istovremeno, kod svih testiranih cementa uocena je izraZenija

rastvorljivost u kiseloj u odnosu na neutralnu i baznu sredinu [160].

Sa ciljem da se prevazide problem dugog vezivanja i time umanji rizik od
rastvaranja i dezintegracije materijala neposredno nakon aplikacije, nedavno je sintetisan
svetlosno polimerizuju¢i kalcijum silikatni cement u obliku paste, namenjen direktnom 1
indirektnom prekrivanju pulpe (TheraCal, Bisco Inc, Schamburg, IL, USA). Glavni
sastojci materijala su Portland cement i organske smole (BisGMA i PEGDMA). Gandolfi
i sar. (2012) su ispitujuci fizicko-hemijska svojstva novog materijala zakljucili da je
njegova rastvorljivost znatno manja u odnosu na beli ProRoot MTA i Dycal. Ispitujuci
poroznost cementa, nasli su da je TheraCal absorbovao manje vode od ProRoot MTA ali
vise od Dycal-a. Iako krace vreme vezivanja umanjuje rizik od rastvaranja i dezintegracije

materijala olakSavajuci njegovu klini¢ku primenu, ono moZe negativno uticati na stepen
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hidratacije koja je vazna za kompletno vezivanje i o¢vr§¢avanje cementa. Ipak, prema
rezultatima ove studije i svetlosno polimerizujuci kalcijum silikatni cement poseduje
odredenju sposobnost apsorpcije vode, koja je po misljenju autora dovoljna za pocetak

hidratacije ¢estica materijala [77].

U nedavnoj studiji De Souza i sar. (2013), kvantitativnom analizom na mikro CT-
u, poroznost novog komercijalnog kalcijum silikatnog cementa pod nazivom Biodentin
(Biodentine, Septodont, Saint-Maur-Fossés, France) je uporedivana sa ProRoot MTA-
om. Biodentin je trikalcijum silikatni cement sa dodatkom kalcijum karbonata i
cirkonijum oksida. Te¢nu komponentu ¢ine kalcijum hlorid (akcelerator vezivanja) i
voda-redukujuéi agens, a prema specifikaciji, inicijalno vezivanje materijala iznosi 12
minuta. U ovom istraZivanju nisu uocene statisticki zna€ajne razlike u pogledu poroznosti

Biodentina (7.09%) i ProRoot MTA (6.65%) [51].

2.1.2.2. Pritisna ¢vrstocéa

Hidrauli¢ne cemente kakvi su kalcijum silikati, odlikuje mreZa mikropora u
strukturi cementa koja je neophodna za adekvatnu hidrataciju i posledi¢no oc¢vrs¢avanje
cementa [68]. Porozna struktura materijala, rezultira inicijalno malim vrednostima
pritisne ¢vsto¢e MTA (40 MPa), znacajno nizim u odnosu na amalgam (312.5 MPa),
SuperEBA (60 MPa) i IRM (52.2 MPa) cement. Medutim, u vlaznoj sredini, vrednosti
pritisne ¢vrstoCe MTA rastu 1 posle 21 dana dostizu vrednosti slicne SuperEBA 1 IRM
cementima. Porast vrednosti pritisne ¢vrstoce u vlaznoj sredini se povezuje sa sporijom
hidratacijom dikalcijum silikata u odnosu na trikalcijum silikat, zbog ¢ega se maksimalne

vrednosti pritisne ¢vrstoc¢e dostizu tek nekoliko nedelja po meSanju cementa [182].

Prema pisanju Coomaraswamy i sar. (2007) bizmut oksid, rendgen kontrast koji
se najcesce nalazi u komercijalnim preparatima MTA, ima Stetan uticaj na njegova fizicka
svojstva, narocito pritisnu ¢vrsto¢u. U studiji ovih autora je uofeno da porast
koncentracije bizmut oksida u Portland cementu od 0% do 40% rezultira smanjivanjem
pritisne ¢vrsto¢e cementa sa 82.1 MPana 28.7 MPa. Po misljenju ovih autora, dodavanje
bizmut oksida rezultira poroznijim cementom sa vise neizreagovale vode unutar vezanog

cementa $to negativno uti¢e na njegovu ¢vrstocu [43]. Negativan uticaj bizmut oksida na
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pritisnu ¢vrstocu kalcijum silikatnih cemenata potvrden je i u istazivanju Camilleri-a

(2008) [30].

U nedavnoj studiji Grazziotin-Soares-a i sar. (2014), ispitivan je uticaj bizmut
oksida na fizicka svojstva belog MTA Angelus-a. Uporeduju¢i materijal sa
nekomercijalnom formulacijom istog materijala bez bizmut oksida, utvrdili su da ovaj
rendgen kontrast, iako produzava vreme vezivanja i umanjuje mikrotvrdo¢u, nema

negativnog uticaja na pritisnu ¢vrstocu cementa [84].

Dodatkom kalcijum hlorida, u svojstvu akceleratora vezivanja i metil celuloze,
kao sredstva protiv ispiranja cementa, Ber i sar. (2007) su znacajno skratili vreme
vezivanja PC-a, ali su primetili da pomenute izmene imaju negativne efekte na mehanicka

svojstva, odnosno pritisnu ¢vrstocu PC-a [16].

S obzirom na to da je trikalcijum aluminatna faza (CasAlO.) najreaktivniji deo
kalcijum silikatnih cemenata, a da izvorno ¢ini manji deo materijala, dodavanje vece
koli¢ine trikalcijum aluminata (do 10%), moZe redukovati vreme vezivanja 1 istovremeno
povecati pritisnu ¢vrstocu kalcijum silikatnog cementa bez Stetnog uticaja na njegovu

biokompatibilnost [127].

Pored hemijskog sastava materijala i uslovi sredine (pH) u kojima se cement
aplikuje mogu uticati na njegova fizicka svojstva. Kayahan i sar. (2009) su ustanovili da
izlaganje kiseloj sredini umanjuje pritisnu évrstocu MTA. Zbog toga su sugerisali da se
definitivna restauracija kompozitnim ispunom preko postavljenog MTA, odlozi bar 96

h, da bi se omogucilo adekvatno o¢vrS¢avanje cementa [114].

Prema pisanju Nekofar i sar. (2007), preveliki pritisak prilikom kondezacije,
takode moZe negativno uticati na pritisnu ¢vrstocu MTA. Naime, preveliki pritisak
rezultira manje poroznim cementom, Sto moZe onemoguciti adekvatnu hidrataciju 1

posledi¢no rezultirati cementom manje pritisne ¢vrstoce [139].
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2.1.2.3. Marginalna adaptacija / kvalitet rubnog zaptivanja

Kvalitetno rubno zaptivanje odnosno adekvatna marginalna adaptacija materijala
treba da onemoguci protok tkivnih fluida i posledi¢no bakterijsko mikrocurenje, zbog

¢ega se smatra znacajnim faktorom za dugorocan uspeh endodontskog tretmana [186].

Prva testiranja marginalne mikropropustljivosti sivog MTA, testom prodora boje,
su ukazala na superiorno zaptivanje MTA u odnosu na amalgam, Super EBA i IRM
cement [186].

Peters i Peters (2002) su u svom istrazivanju takode poredili ProRoot MTA i Super
EBA cement, ali su kvalitet marginalne adaptacije analizirali SEM-om. Istrazivanje je
realizovano na ekstahovanim zubima nakon $to su materijali aplikovani u formi apeksnog
¢epa, a zubi potom okluzalno opterecivani u kompjuterski kontrolisanom stimulatoru,
brojem ciklusa ekvivalentnom petogodiSnjoj funkciji zuba. Rezultati su ukazali na
izrazitu stabilnost oba materijala, obzirom da je kontinuitet marginalne adaptacije o¢uvan
u vise od 98% uzoraka isunjenth MTA-om 1 u viSe od 93% uzoraka ispunjenih Super
EBA cementom. Istovremeno, posle testa opterecenja, autori su primetili porast broja
nedovoljno ispunjenih uzoraka MTA-om, $to je ukazalo na gubitak dela materijala tokom

eksperimenta, ali bez znacajnijeg uticaja na marginalnu adaptaciju [ 149].

Nakon pojave belog ProRoot MTA, Ferris i Baumgartner (2004) su na
ekstrahovanim, humanim zubima, poredili njegovu zaptivajuéu sposobnost sa sivim
ProRoot MTA-om. Metodom bakterijskog curenja, nakon aplikacije materijala u
eksperimentalno preparisanim interradiksnim perforacijama, zaptivanje je praceno tokom
60 dana. Nije bilo razlike u kvalitetu rubnog zaptivanja testiranih formulacija ProRoot
MTA, a curenje bakterija je detektovano u malom broju uzoraka kod oba materijala (2/18
uzoraka sivog MTA 1 3/18 uzoraka belog MTA), zbog ¢ega u zakljucili da obe
formulacije odlikuje dobro rubno zaptivanje [64].

Utvrdeno je da sivi MTA ostvaruje kvalitetno rubno zaptivanje i u kavitetima koji
su kontaminirani krvlju, kao i da pod takvim okolnostima demonstrira superiornije

zaptivanje u odnosu na amalgam, SuperEBA cement i IRM cement [186].

Montellano i sar. (2006) su procenjivali kvalitet zaptivanja belog ProRoot MTA,
u kanalima korena kontaminiranim krvlju, slanim rastvorom odnosno pljuvackom. Nakon

aplikacije materijala u formi apikalnog Cepa na ekstrahovanim, humanim zubima,
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zaptivanje je ispitivano metodom prodora bakterija tokom 30 dana. Dobijeni rezultati su
ukazali da kontaminacija kaviteta krvlju ne umanjuje zaptivajuce sposobnosti materijala.
Nakon kontaminacije krvlju kao i slanim rastvorom, zaptivanje je bilo sli¢no zaptivanju
nekontaminiranih uzoraka (4/15, 6/15, 6/15). U vecini uzoraka u kojima je detektovan,
prodor bakterija je zabelezen prvog dana nakon aplikacije materijala. Suprotno tome,
kontaminacija uzoraka pljuvackom je rezultirala znacajno ve¢im prodorom bakterija
(11/15), takode najve¢im delom prvog dana eksperimenta. Autori su pretpostavili da su
vecu propustljivosti MTA u ovoj grupi uzrokovali glikoproteini pljuvacke koji su, s
obzirom na svoju veli¢inu, mogli stvoriti prostore izmedu dentina i MTA u kojima su
bakterije mogle preziveti i odakle su kasnije mogle penetrirati kroz ceo sistem kanala
korena [137].

De Deus i sar. (2006) su marginalnu propustljivost ProRoot MTA poredili sa
Portland cementom i utvrdili da izmedu testiranih materijala nema razlike u pogledu
zaptivajucih sposobnosti. Medutim, u ovoj studiji je posle 50 dana evaluacije, prodor

bakterija detektovan u vise od 50% uzoraka oba materijala [48].

U istrazivanju De Deus-a i sar. (2007), kvalitet zaptivanja kalcijum silikatnih
cemenata (Portland cement i MTA Angelus) je uporedivan sa novim komercijalnim
materijalom na bazi MTA pod nazivom MTA Bio (Angelus, Londrina, Brazil). MTA Bio
je labaratorijski sintetisana formulacija, sa ciljem da se dobije materijal bez arsena i olova
koji se inace nalaze u kre¢njaku koji se koristi za proizvodnju Portland cementa. U ovom
istraZivanju curenje bakterija je detektovano kod svih uzoraka testiranih materijala 1 pri

tome je bilo veoma varijabilno unutar svakog testiranog materijala [49].

Tobon-Arroyave i sar. (2007) su analizirali mikropropustljivost odnosno kvalitet
marginalne adaptacije MTA i cemenata na bazi ZOE (IRM i Super EBA), nakon
vezivanja materijala od samo 30 minuta. Pod ovakvim eksperimentalnim uslovima
nijedan ispitivani materijal nije u potpunosti onemoguc¢io mikrocurenje, ali su oba
cementa na bazi ZOE bila bolja od MTA. Kod MTA mikropropustljivost je detektovana
u 100% uzoraka, sa apsorpcijom boje ¢itavom debljinom materijala. Dobijene rezultate

autori su pripisali hidrofilnosti i specifi¢noj mikrostrukturi MTA [180].

U studiji na velikom broju ekstrahovanih, humanih zuba, Tsatsas i sar. (2005) su

zaptivajucu sposobnost MTA poredili sa materijalima koji se uobicajeno koriste za
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zatvaranje furkacionih korenskih perforacija. Nakon kompletno odradenog endodontskog
tretmana i opturacije kanala korena gutaperkom i silerom, za zatvaranje perforacija su
koris¢eni amalgam, SuperEBA cement, Vitremer, Cavit, AH 26 i MTA. U ovoj studiji je
takode ispitivan znacaj barijere od kolagenog matriksa ili trikalcijum fosfata u prevenciji
ekstruzije materijala u periradikularno tkivo. IRM cement i Vitremer su postavljeni preko
kolagenog matriksa (Hermacol), dok je AH 26 postavljen preko matriksa od trikalcijum
fosfata (BioBase a-pore). Posle 8 meseci, zaptivajuée sposobnosti materijala su
procenjivane testom prodora boje. Prodor boje je detektovan u svim uzorcima , ali je bio
razli¢it kod razli¢itih materijala. Najbolji rezultati su dobijeni u MTA grupi i u grupi
Vitremer-a u kombinaciji sa kolagenim matriksom. Najvece mikrocurenje je uoceno u
grupi zuba zatvorenih sa AH 26 preko matriksa od trikalcijum fosfata, koji je bio skoro u
potpunosti rastvoren. Najizrazenija ekstruzija materijala preko rubova kaviteta je uoc¢ena

kod amalgama [190].

Znacaj matriksa u prevenciji ekstruzije materijala u periradikularno tkivo i njegov
uticaj na zaptivanje kalcijum silikatnih materijala su ispitivali i Hashem i sar. (2008).
Ovi autori su u studiji na ekstrahovanim, humanim molarima poredili kvalitet zaptivanja
posle aplikacije sivog ProRoot MTA, sivog MTA Angelus-a i IRM koji su aplikovani u
interradiksne furkacije sa ili bez prethodno postavljenog kolagenog matriksa. Kvalitet
zaptivanja je prac¢en metodom prodora boje, a rezultati su ocitavani spektofotometrijski,
nakon ekstrakcije boje. Najveci prodor boje je uocen kod IRM cementa. Uporedujuci
kalcijum silikatne cemente, autori su zakljucili da barijera od kolagenog matriksa nije
neophodna prilikom upotrebe sivog ProRoot MTA ali da je potrebna pre aplikacije sivog
MTA Angelus-a. Dobijene rezultate su objasnili razlikama u hemijskom sastavu
materijala 1 razli¢itom vremenu vezivanja. Za razliku od ProRoot MTA, MTA Angelus
ne sadzi gips zbog Cega mu je vreme vezivanja krace, $to je po ovim autorima moglo

spreciti adekvatnu hidrataciju materijala i njegovu adaptaciju za zidove kaviteta [92].

Parirokh 1 sar. (2009) su utvrdili da na zaptivajuc¢e sposobnosti MTA znacajno
utiCu 1 uslovi sredine u koju se materijal aplikuje. Nakon postavke MTA u formi
apikalnog Cepa na ekstrahovanim humanim zubima, polovina uzoraka je ostavljena u
slani rastvor, a druga polovina u fosfatni rastvor, tokom 30 dana. Nakon toga,

propustljivost materijala je ispitivana metodom prodora bakterija koji je evaluiran
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dnevno, tokom 3 meseca. Uzorci potopljeni u fosfatni rastvor su demonstrirali znac¢ajno

bolje zaptivanje u odnosu na uzorke potopljene u slani rastvor [145].

Yildirim 1 sar. (2008) su ispitivali uticaj razmaznog sloja na zaptivajuce
sposobnosti MTA. Nakon aplikacije materijala u funkciji apeksnog ¢epa, zaptivanje je
analizirano posle 2, 30 i 180 dana, metodom filtracije fluida. Mikropropustljivost
materijala je detektovana u svim vremenskim intervalima, s tim da nakon 2 dana od
aplikacije nije bilo razlika u propustljivosti materijala u zavisnosti od prisustva/odsustva
razmanog sloja. Medutim, posle 30 i 180 dana, znac¢ajno manje curenje je uoc¢eno kod
uzoraka u kojima razmazni sloj nije uklonjen. Dobijene rezultate povezali su sa
odredenom vlazno§¢u razmanog sloja koja je, obzirom na hidrofilnu prirodu materijala,

mogla imati pozitivne efekte na adaptaciju materijala za zidove kanala korena [200].

U literaturi se kao jedan od mogucih razloga dobrog rubnog zaptivanja kalcijum
silikatnih cemenata navodi 1 blaga ekspanzija materijala tokom vezivanja u vlaznoj
sredini [94, 176]. Mehanizam vezivanja kalcijum silikatnih cemenata se stoga razlikuje

od vezivanja vecine dentalnih materijala koji tom prilikom podlezu kontrakeiji.

Storm 1 sar. (2008) su uporedivali ekspanziju belog i sivog MTA u funkciji
vremena, nakon ¢uvanja materijala u vodi odnosno vestackom tkivnom fluidu. Utvrdili
su da se najizrazenija ekspanzija dogada u prvih 5 sati od meSanja cementa, kao 1 da siva
formulacija materijala ekspandira zna€ajno viSe u odnosu na beli MTA ali 1 PC [176].
Nedavno, Hawley i sar. (2010) su potvrdili nalaze prethodnih autora. Razli¢ita ekspanzija
belog 1 sivog MTA, prema misljenu pomenutih autora, moze rezultirati razli¢itom
mikropropustljivos¢u dve formulacije MTA, a §to moZze biti posledica razlicitog

hemijskog sastava materijala [94].

2.1.2.4. Jaéina veze sa dentinom

Kvalitetna veza materijala sa zubnim tkivima se smatra jednim od najznacajnih
faktora u dugorocnom uspehu endodontskog tretmana. Adekvatna veza sa zubnim
strukturama treba da onemogu¢i mikrocurenje iz apikalnog ili koronarnog pravca i
spreci dislokaciju materijala sa mesta aplikacije tokom okluzije ili tokom kondezacije

restaurativnog materijala [86].
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Veza MTA sa dentinom kanala korena je slabija u odnosu na Amalgam,
kompomer (Dyrect AP) i IRM cement (86). Jac¢ina veze MTA sa dentinom raste nakon

izlaganja materijala tkivnim te¢nostima ali je i pod tim uslovima slabija u odnosu na

smolom modifikovani GJC (Vitrebond) i dentin adheziv (Clearfil SE Bond) [104].

Prema podacima iz literature, na jacinu veze kalcijum silikatnih cemenata sa
dentinom uti¢u pre svega uslovi sredine pod kojima se materijal aplikuje. Gancedo-
Caravia i Garcia-Barbero (2006) su testom smicanja, ispitivali jacinu veze MTA sa
dentinom u funkeciji vremena (1, 3, 7, 21 1 28 dana), posle vezivanja materijala u vlaznoj,
odnosno suvoj sredini. Na bazi dobijenih rezultata su zaklju¢ili da uslovi ¢uvanja
znacajno uti¢u na ja¢inu veze MTA sa dentinom. Vrednosti dobijene nakon vezivanja
uzoraka u suvoj sredini bile su znatno niZe, zbog ¢ega su autori sugerisali da je za
adekvatnu vezu neophodno obezbediti vlaznu sredinu tokom vezivanja materijala. Uocili
su da je u suvoj sredini jaCina veze materijala sa dentinom rasla od prvog do 3 dana
vezivanja, ali se daljim vezivanjem uzoraka nije menjala. U vlaznoj sredini jacina veze
rasla je kako od prvog do treceg dana, tako i od treceg do 21 dana vezivanja materijala
[71].

U odredenim klinickim indikacijama, kalcijum silikatni cementi se postavljaju u
sredinu sa niskim vrednostima pH usled inflamacije tkiva ili prisustva razli¢itih
bakterijskih produkata. Stoga su Hashem i Amin (2012) ispitivali uticaj pH sredine na
jacinu veze kalcijum silikatnih cemenata sa dentinom (MTA Angelus 1 Bioagregat).
Nakon aplikacije materijala u perforacije u furkaciji viSekorenih ekstahovanih humanih
zuba, klinicki uslovi, koji odgovaraju inflamatornim reakcijama u tkivu, su simulirani
¢uvanjem uzoraka materijala u siretnoj kiselini (pH 5.4). JaCina veze merena je posle 4
odnosno 34 dana i uporedivana sa vrednostima dobijenim nakon ¢uvanja uzoraka u
fosfatanom rastvoru. U grupi uzoraka sa Bioagregatom nije bilo znacajnijih promena u
jacini veze nakon izlaganja kiseloj sredini. Medutim kako su izmerene vrednosti jacine
veze bile ve¢e u MTA grupi u oba ispitivana vremenska intervala, nezavisno od uslova u
kojima su se materijali vezivali, zaklju¢eno je da MTA poseduje bolja adhezivna svojstva

od Bioagregata [93].

Kalcijum silikatni cementi se, u skladu sa indikacijama, postavljaju pre zavrSenog
konvencionalnog endodontskog tretmana, tako da i uticaj kanalnih iriganasa na osobine

ovih materijala moZze biti znacajan, naroCito ako se koriste pre njihovog definitivhog
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vezivanja. Hong i sar. (2010) su ja¢inu veze ProRoot MTA i ProRoot MTA sa dodatkom
10% CaCl, (u svojstvu akceleratora vezivanja) sa dentinom procenjivali testom smicanja,
nakon izlaganja materijala 3,5% Natrijum hipohloritu (NaOCI) i 2% Hlorheksidinu
(CHX). Uzorci materijala su posle nepotpunog vezivanja (10 minuta), potopljeni u
iriganse tokom 30 minuta, nakon ¢ega su isprani i ostavljeni da se vezu jo§ 48h. Uzorci
potopljeni u NaOCI su demonstrirali jacu vezu sa dentinom, u odnosu na uzorke
potopljene u CHX. Takode, uzorci potopljeni u NaOCI su ostvarili jacu vezu sa dentinom
u odnosu na kontrolne uzorke koji nisu tretirani irigansima, Sto je narocito bilo izrazeno
u grupi MTA sa CaCl,. Dobijeni rezultati ukazali su da vrsta kori§¢enog irigansa znacajno
utice na jaCinu veze, odnosno da alkalna sredina pozitivno uti¢e na vezu MTA sa

dentinom [97].

Uticaj iriganasa na jacinu veze kalcijum silikatnih cemenata sa dentinom kanala
korena u metodoloski sli¢noj studiji, ispitivali su nedavno i Guneser i sar. (2013).
Komercijalne kalcijum silikatne cemente (MTA i Biodentin) su poredili sa Amalgamom,
IRM-om, Dyract AP (kompomer) i IRM-om. Posle inicijalnog vezivanja materijala (10
minuta), popreéne sekcije korenova su potopljene u 3% NaOCI, 2% CHX, odnosno
fizioloski rastvor tokom 30 minuta. Posle 48h vezivanja, testom smicanja, u Biodentin
grupi nije uocena zavisnost otpornosti na smicanje od vrste koriS¢enog irigansa (7 MPa),
Sto je bio slucaj i1 kod konvencionalnih materijala za zatvaranje korenskih perforacija.
Suprotno tome, u MTA grupi uocene su razliCite vrednosti jacine veze posle potapanja u
razli¢ite iriganse. Najvece vrednosti su izmerene posle potapanja u fizioloski rastvor a
najmanje nakon izlaganja CHX-u. Generalno, najslabija veza sa dentinom uoc¢ena je kod
MTA. Biodentin je bio slican IRM-u, dok je najbolje rezultate pokazao Dyrect AP. Osim
po jacini veze sa dentinom, MTA i Biodentin su se razlikovali i po tipu nastale frakture u
uzorcima. U MTA grupi je dominirao adhezivni tip, dok je u Biodentin grupi dominirao
kohezivni tip frakture, §to su autori su objasnili razli¢itom veli¢inom Cestica testiranih

materijala [86].

Obzirom na to da konvencionalni endodontski tretman podrazumeva uklanjanje
razmaznog sloja pre definitivne opturacije kanala korena, EI-Ma’aita i sar. (2013) su
ispitivali uticaj razmaznog sloja na jacinu veze kalcijum silikatnih materijala sa dentinom
kanala korena. U studiji realizovanoj na ekstrahovanim humanim zubima, polovina

korenova je ispirana na standardan nacin, NaOCIl-om tokom instrumentacije, a zatim
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17% EDTA-om tokom 1 minuta na kraju preparacije. U drugoj polovini uzoraka EDTA
nije koriS¢en. Za punjenje kanala korena su koris¢eni ProRoot MTA, Biodentin i Harvard
MTA. Harvard MTA (Harvard Dental International Gmbh, Hoppengarten, Germany) je
kapsulirani, kalcijum silikatni cement ¢ije radno vreme iznosi 2 minuta a vreme vezivanja
40 minuta. U kontrolnoj grupi uzoraka kanali su opturisani gutaperkom i AH Plus silerom.
Zarazliku od kontrolne grupe gde uklanjanje razmaznog sloja nije imalo uticaja na jacinu
veze silera sa dentinom, kod svih testiranih kalcijum silikatnih cemenata jacina veze je
znacajno redukovana posle uklanjanja razmaznog sloja. Na bazi rezultata autori su
zakljucili da uklanjanje razmaznog sloja rezultira loSijom adaptacijom materijala i
posledi¢no slabijom vezom sa dentinom. U ovom istrazivanju svi uzorci sa AH Plus
silerom i vecina uzoraka sa kalcijum silikatnim cemenatima je demonstrirala adhezivnu
frakturu [57].

lacono i sar. (2010) su ispitivali uticaj plastifikatora filosilikata (montmorilonit)
na jacinu veze Portland cementa sa dentinom. Filosilikati se dodaju kalcijum silikatnim
cementima u cilju poboljSanja dimenzionalne stabilnosti i lakSeg rukovanja materijalima.
Jacinu veze Portland cementa sa dodatkom plastifikatora u razli¢itim koncentracijama (1,
2 i 5%) uporedivali su sa ProRoot MTA-om, smolom modifikovanim glas jonomer
cementom (Vitrebond) i adhezivom (Clearfil SE Bond). Jacina veze je ispitivana posle
imerzije materijala u vodu, odnosno u fosfatni rastvor tokom 30 dana. Zakljuéili su da
tkivni fluidi znacajno poboljSavaju mehanicka svojstva MTA, ali da negativno uticu na
mehanicka svojsta PC-a. Uslovi sredine (voda / fosfatni rastvor) nisu imali uticaja na
jacinu veze GJC i adheziva sa dentinom, a dobije vrednosti bile su znacajno vece u

odnosu na MTA i PC bez obzira na uslove ¢uvanja uzoraka [104].

Atabek 1 sar. (2012) su ispitivali jaCinu veze MTA sa razli¢itim adhezivnim
sistemima, kao i uticaj vremena vezivanja MTA (24h, 48h, 72h i 96h) na ostvarenu vezu.
Najjaca veza izmerena je izmedu MTA 1 samonagrizaju¢eg adhezivnog sistema. DuZe
vezivanje MTA rezultiralo je jaCom vezom sa svim testiranim adhezivnim sistemima,
zbog Cega su autori sugerisali da se defintivna restauracija preko kalcijum silikatnih
cemenata realizuje tek nakon $to oni dostignu optimalna fizicka svojstva, najranije 96h

posle meSanja, odnosno aplikacije [9].

Formosa 1 sar. (2013) su ispitivali ja¢inu veze razli¢itih formulacija MTA Plus-a

sa dentinom kanala korena. Sekcije korenova debljine 3 mm, napunjene MTA Plus-om
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zameSanim sa vodom, gelom i sa hemijski (Superbond C&B) odnosno svetlosno
polimerizuju¢im smolama (Heliobond) su potopljene u vestacki tkivni fluid, Henkov
rastvor (engl. Hank’s Balanced Salt Solution, HBSS) i inkubirane na 37°C. Posle 28 dana,
najvece vrednosti su izmerene kod MTA zameSanog sa svetlosno polimerizuju¢om
smolom (11.0 MPa). Ostale testirane formulacije MTA pokazale su otpornost na smicanje
komparabilnu sa kontrolnim MTA-om zameSanim sa vodom (4.3 MPa). U grupi uzoraka
MTA zameSanog sa hemijski polimerizuju¢om smolom dominirala je adhezivna fraktura
na spoju materijala i dentina. Kod ostalih testiranih formulacija, u najveéem broju
slucajeva su zabelezene meSovite i kohezivne frakture na spoju materijala i dentina,

odnosno unutar samog materijala [67].

Shahi 1 sar. (2012) su utvrdili da na¢in meSanja materijala nema uticaja na jacinu
veze belog MTA Angelus-a sa dentinom kanala korena. ZameSan na tri razlicita nacina,
konvencionalno, ultrazvukom i u amalgamatoru, materijal je imao sli¢nu jacinu veze sa
dentinom [168].

2.1.3. Bioloska svojstva

Bioloska svojstava kalcijum silikatnih cemenata ispitivana su analizom
biokompatibilnosti  (testovima citotoksi¢nosti, genotoksicnosti, subkutanom i
intaosealnom implantacijom), testovima primene (engl. usage test), kao i ispitivanjem

bioaktivnosti i bioinduktivnosti materijala.

2.1.3.1. Citotoksi¢nost

Obzirom na to da se kalcijum silikatni cementi prema indikacijama postavljaju u
neposredan kontakt sa periodontalnim tkivom, njihova biokompatibilnost je bila predmet
brojnih istrazivanja. In vitro ispitivanje citotoksi¢nosti materijala predstavlja prvi korak
u oceni njegove biokompatibilnosti i definiSe se kao uticaj materijala na prezivljavanje
¢elijau kulturi [151]. Citotoksi¢nost kalcijum silikatnih cemenata je ispitivana testovima
propustljivosti u kojima se prati integritet ¢elijske membrane [183], morfoloskim
analizama u kojima se prate promene u ¢elijskom citoskeletonu odnosno na povrsini ¢elija

[81, 148,] i funkcionalnim testovima u kojima se procenjuju anabolicke aktivnosti ¢elija
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[47, 50, 112, 134]. Dosadasnja ispitivanja su realizovana na permanentnim [40, 134, 162,
183] ili primarnim celijskim linijama [166], nakon direktnog kontakta celija sa

materijalima [53, 76] ili indirektnog kontakta sa njihovim izluscima [81, 99, 174].

Prvo ispitivanje citotoksi¢nosti MTA (ProRoot MTA) realizovali su Torabinejad
i sar. (1995) kada su njegovu toksicnost poredili sa konvencionalnim materijalima za
zatvaranje vrha korena zuba nakon apeksne hirurgije. Citotoksi¢nost sveze zameSanog i
vezanog (24h) MTA je testirana na fibroblastima misa L-929, primenom dva testa
manje toksi¢an od IRM i Super EBA cementa. Merenjem oslobodenog radioaktivnog
hroma dobijeni su nesto drugaciji rezultati, MTA je bio manje toksic¢an od amalgama, dok
su oba materijala bila znaajno manje toksi¢na od Super EBA i IRM cementa. U ovom
istrazivanju nije uocena razlika u toksicnosti izmedu svezeg i vezanog MTA, zbog ¢ega
su autori pretpostavili da materijal moze sadrzati toksi¢ne supstance, i da se one mogu

izluziti, kako iz svezeg, tako 1 iz vezanog materijala [183].

Keiser i sar. (2000) su toksi¢nost MTA poredili sa Super EBA cementom i
amalgamom, MTT testom, na humanim fibroblastima periodontalnog ligamenta. U ovoj
studiji, MTA je bio manje toksi¢an od amalgama i Super EBA cementa i u sveZe

zameSanom i u vezanom (24h) stanju [115].

Rezultati prethodnih studija odnose se na toksi¢nost sive formulacije MTA,
obzirom da je beli MTA na trzistu od 2002 godine. Toksi¢nost sivog i belog MTA
(ProRoot MTA, Dentsply, Tulsa, USA) uporedivana je u studiji Pérez i sar. (2003), na
primarnim osteoblastima kalvarije misa i MG-63 ¢elijama osteosarkoma. SEM analiza
morfologije 1 adhezije celija za ispitivane materijale je ukazala na izvesne razlike u
toksi¢nosti testiranih formulacija. Za razliku od sivog ProRoot MTA za koga su dobro
adherirale obe vrste Celija, primarni osteoblasti nisu preziveli na povrsini belog MTA.
Dobijene rezultate autori su pripisali razli¢itoj hrapavosti povrSine materijala, odnosno

razlikama u njihovom hemijskom sastavu [148].

S obzirom na to da je MTA derivat Portland cementa (PC), Saidon i sar. (2003)
su poredili ova dva materijala i zaklju€ili da nema razlike u njihovoj toksi¢nosti, ali su
primetili da je duze vezivanje (14 dana) rezultiralo manjom toksi¢no$¢u oba materijala

[162]. O manjoj toksi¢nosti kalcijum silikatnih cemenata posle duzeg vezivanja, kasnije
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su pisali i drugi autori, smatrajuci da duze vezivanje rezultira slabijim izluzivanjem jona

iz materijala [128, 166].

De Deus i sar. (2005) su poredili citotoksi¢nost dve komercijalne vrste MTA,
ProRoot MTA (Dentsply, Tulsa, OK) i MTA Angelus (Londrina, Brazil) sa Portland
cementom. Hemijski sastav ovih materijala je vrlo slican, s tim Sto MTA Angelus ne
sadrzi gips. Citotoksi¢nost izluzaka materijala je ispitivana na humanim endotelijalnim
¢elijama ECV 304, MTT testom. Nisu uo€ene razlike u pogledu toksi¢nosti testiranih
komercijalnih preparata MTA, kao ni izmedu komercijalnih preparata i Portland cementa.
odnosu na kontrolnu grupu. Nakon duzeg izluzivanja materijala (72h) nisu uoceni
toksicni efekti ve¢ je zapazena proliferacija Celija, pa su autori zakljucili da testirani
materijali pokazuju samo inicijalnu toksi¢nost, koju su pripisali visokim pH vrednostima

ispitivanih materijala [47].

Suprotno rezultatima prethodne studije, Karimjee i sar. (2006), su nakon
ispitivanja toksi¢nosti MTA, MTT 1 LDH testom, na ¢elijama periodontalnog ligamenta,
pisali o porastu toksi¢nosti posle duzeg izluzivanja materijala [112]. O porastu
toksi¢nosti MTA u funkciji vremena izluZzivanja, takode su pisali su i Koulaouzidou i sar.
(2008). Ovi autori su poredili toksi¢nost ProRoot MTA 1 MTA Angelus-a sa cementom
na bazi ZOE (Super EBA) i smolom modifikovanim glas jonomer cementom (Vitrebond,
3M ESPE, USA). Toksi¢nost materijala su testirali XTT testom, posle direktnog kontakta
materijala sa MRC-5 fibroblastima pluca i ¢elijama pulpe pacova. UoCena je izrazenija
redukcija prezivljavanja Celija posle duzeg (72h) kontakta ¢elija sa materijalima. Ni u
ovom istraZzivanju nisu uocene razlike u toksi¢nosti razli¢itih komercijalnih preparata
MTA (ProRoot MTA 1 MTA Angelus), pri ¢emu su oba kalcijum silikatna cementa bila

manje toksi¢na od Super EBA cementa i Vitrebond-a [123].

Modareszadeh i sar. (2011) su toksi¢nost izluzaka ProRoot MTA pratili tokom
21 dana, proveravajuci efekte razli¢itih koncentracija izluzaka, na L-929 fibroblastima.
Pored inicijalne toksi¢nosti (24h) nerazblazenih (100%) i razblazenih (50%) izluzaka,
uocena je i prolongirana toksi¢nost ProRoot MTA. Naime izrazena redukcija éelija
uocena je 1posle izlaganja nerazblazenim 14-dnevnim izluScima MTA. Suprotno tome,

izlaganje 21-dnevnim izluScima materijala nije rezultiralo redukcijom veé naprotiv,
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proliferacijom c¢elija u kulturi, zbog €ega su autori pretpostavili da je toksi¢an efekat

MTA vremenski ograni¢en [134].

Pored visokog pH [47], toksicnost MTA se najcesce pripisuje bizmut oksidu, koji
¢ini 20% praha komercijalnih preparata [25]. Gomes Cornélio i sar. (2011) su toksi¢nost
originalnog Portland cementa (PC) bez rendgen kontrasta i modifikovanog sa 20%
razli¢itih rendgen kontrasta (bizmut oksid, cirkonijum oksid 1 kalcijum tungstat), testirali
na fibroblastima periodontalnog ligamenta i osteoblastima ROS 17/2.8. Na osnovu
rezultata MTT testa i morfoloske analize ¢elija na svetlosnom mikroskopu, zakljucili su
da cist PC ne deluje toksicno ¢ak ni u visokoj koncentraciji materijala (100 mg/ml).
Dodavanje rendgen kontrasnih sredstava, imalo je za posledicu redukciju prezivljavanja
¢elija u meri zavisnoj od koncentracije cementa. Tako je u koncentracijama od >100
mg/ml, PC ispoljio toksi¢nost u kombinaciji sa svim testiranim rendgen kontrastima. U
nizim koncentacijama (< 10mg/ml), PC nije redukovao prezivljavanje ¢elija u kulturi, bez

obzira na vrstu rendgen kontrasnog sredstva [81].

Obzirom na dugo vreme vezivanja i1 teSko¢e u manipulaciji sa kalcijum silikatnim
materijalima, pokuSano je da se dodavanjem razlicitih aditiva odnosno akceleratora
vezivanja, pomenuti problem prevazide. Tako su Ding i sar. (2008) dodavanjem
NazHPO4 prahu MTA, skratili vreme vezivanja materijala na 38 minuta. Toksi¢nost ove
formulacije materijala su proveravali posle direktnog kontakta sa 1.929 ¢elijama, tokom
1 1 7 dana. MTT test je pokazao da nema razlike u prezivljavanju celija izmedu
modifikovane 1 originalne formulacije MTA. Prezivljavanje ¢elija iznosilo je vise od
90% u odnosu na kontrolu u oba ispitivana termina, a SEM analiza je ukazala na dobro
prijanjanje Celija uz oba tipa materijala [53]. Takode, prema podacima iz literature,
dodavanje 5% CaCl,, tecnog K-Y i 2% lidokaina nema negativne efekte na
biokompatibilnost svezeg i vezanog, belog i sivog MTA. Suprotno tome, dodavanje 3%

NaOCl gela, rezultira porastom toksi¢nosti obe formulacije sveze zameSanog MTA [108].

Gandolfi 1 sar. (2011) su u cilju prevazilazenja problema dugog vezivanja MTA,
sintetisali smolom modifikovani, svetlosnopolimerizuju¢i, MTA (Lc MTA). Za dobijanje
Lc MTA, prah kalcijum silikatnog cementa su mesali sa te¢nos¢u koju su ¢inili HEMA,
TEGMA, kamforhinon i dimetilaminobenzoat (EDMAB). Citotoksi¢nost Lc MTA su
poredili sa belim ProRoot MTA i smolom modifikovanim glas jonomer cementom

(Vitrebond) i to posle indirektnog (testiranjem 1-dnevnih i 3-dnevnih izluzaka
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materijala) i direktnog kontakta ¢éelija sa materijalima (1, 3 i 7 dana) primenom Alamar
blu i NR testa. Posle kraceg izluzivanja (24h), Lc-MTA i ProRoot MTA su pokazali
MTA je rasla i bila je sli¢éna Vitrebondu, i zna¢ajno ve¢a u odnosu na ProRoot MTA.
Sli¢no tome, posle kra¢eg direktnog kontakta sa ¢elijama, toksi¢nost Lc MTA i ProRoot

.....

od ProRoot MTA [76].

2.1.3.2. Bioaktivnost

U zavisnosti od tkivnog odgovora koji izazivaju, materijali se mogu klasifikovati
kao hemijski inertni, bioresorptivni i bioaktivni [26]. Biaktivnost podrazumeva
sposobnost materijala da izazove pozitivni, bioloski odgovor na mestu kontakta sa
tkivom, sa formiranjem veze izmedu tkiva i materijala, hemijskom reakcijom materijala

sa tkivnim fluidima [74].

Dobro je poznato da u kontaktu sa tkivnim fluidima, kalcijum silikatni cementi
taloze hidroksiapatit na svojoj povrsini [165, 73, 145, 36, 74]. O stvaranju belog
precipitata na povrSini MTA, posle njegovog potapanja u vestacki tkivni fluid, prvi su
pisali Sarkar i sar. (2005). XRD analizom su utvrdili da se radi o kristalima
hidroksiapatita, na osnovu ¢ega su zaklju¢ili da MTA nije inertan ve¢ bioaktivan
materijal. Ovi autori su sugerisali da su dobra svojstva MTA, pre svega dobro rubno
zaptivanje, biokompatibilnost i bioinduktivnost, upravo posledica stvaranja

hidroksiapatita na povrSini materijala [165].

Ispitujuci brzinu stvaranja hidroksiapatita na povrsini MTA, Gandolfi i sar. (2010)
su uocili da se potapanjem MTA u fosfatni rastvor morfologija i hemijski sastav
materijala rapidno modifikuju. Budu¢i da su kristale apatita na povrs§ini MTA uocili veé
posle 5 sati, zakljucili su da se radi o materijalu izraZzene bioaktivnosti. Takode su
primetili da starenjem  materijala sloj apatita na njegovoj povrsini postaje deblji i

homogeniji [74].
Kao $to je ranije napomenuto, hidratacijom kalcijum silikatnih materijala, nastaje

kalcijum silikatni hidratni gel (CSH) i kalcijum hidroksid [27], glavna solubilna frakcija

cementa koja sa rastvara na Ca®+ i OH" jone [68]. Prema Sarkaru i sar. (2005), reakcija
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oslobodenog kalcijuma sa fosfatima iz tkivnih fluida predstavlja fizickohemijsku osnovu
bioaktivnosti kalcijum silikatnih materijala [165]. Kasnije je utvrdeno da formiranje
apatitnog sloja na povrsini materijala nije posledica samo oslobadanja kalcijuma, vec¢ 1
formiranja Si-OH grupa na povr$ini cementa koje se ponasaju kao centri nukleacije i
precipitacije apatita. Shodno tome, za brzu precipitaciju apatita odgovorno je
sinergisticko delovanje kalcijum silikatnog hidratnog gela kao nukleatora apatita i
kalcijuma iz rastvorenog kalcijum hidroksida kao akceleratora precipitacije. Dodatno,
hidrofilni substrat, usled prisustva OH- grupa na povrSini cementa, olak$ava vezu sa
apatitnim slojem [73]. Formiranje apatita na povr$ini kalcijum silikata zapravo prolazi
kroz nekoliko faza. Na povrsini materijala se najpre formira amorfni kalcijum fosfat, koji
se zatim transformiSe u apatit, koji kasnije sazreva u karbonatni apatit tipa B, koji

predstavlja biolosku fazu hidroksiapatita kosti, cementa i dentina.

Han i Okiji (2011) u studiji na ekstrahovanim zubima, su uocili da osim §to se
taloZe na povrsini kalcijum silikatnih materijala, mineralni kristali prodiru i u dentinske
kanali¢e [90]. Ovi prstoliki mineralni produzeci doprinose adhezivnosti materijala i
omogucavaju jonsku razmenu izmedu materijala i zubnog tkiva. Upijanje Ca i Si od strane
dentina moze rezultirati hemijskom i strukturalnom modifikacijom dentina sa posledi¢no

vecom ja¢inom 1 otpornos¢éu na kiseline [91].

Atmeh i sar. (2012) su analiziraju¢i meduspoj dentina i kalcijum silikatnog
cementa (Biodentin) SEM-om i micro-Raman spektroskopijom, takode uocili formiranje
prstolikih struktura duz meduspoja, i ovu zonu nazvali “mineralna infiltraciona zona”.
Misljenja su da kausti¢ni efekat alkalnih produkata hidratacije cementa degradira
kolagenu komponentu dentina, sa posledi¢no poroznijom strukturom koja olakSava

propustanje vece koli¢ine jona, a §to vodi ve¢oj mineralizaciji ovog regiona [10].

2.1.3.3. Bioinduktivnost

Po svojoj biokompatibilnosti, bioaktivnosti i zaptivajuéim svojstvima kalcijum
silikatni cementi su superiorni u odnosu na vecinu do danas poznatih, endodontskih
materijala. Cinjenica da poseduju snazan induktivni potencijal za regeneraciju o3teéenih
tkiva doprinela je da se ovi cementi danas smatraju materijalima izbora za brojne klinicke

indikacije.
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Direktno prekrivanije pulpe

Direktno prekrivanje pulpe (DPP) podrazumeva tretman zubne pulpe
(eksponirane traumom ili akcedentalnim otvaranjem prilikom uklanjanja karijesa
dentina), sa ciljem o¢uvanja vitaliteta zuba. Tretman bazira na zatvaranju rane boaktivnim
materijalom koji pospeSuje ozdravljenje pulpe sa formiranjem reparatornog dentina (tzv.

dentinskog mosta) na mestu povrede [189].

Ozdravljenje pulpe podrazumeva migraciju stem/progenitor ¢elija pulpe do mesta
povrede i njihovu proliferaciju i diferencijaciju u ¢elije nalik odontoblastima. Ove Celije
sekretuju matriks tercijatnog dentina, sa posledicnim formiranjem reparatornog
dentinskog mosta [189]. Reparatorna dentinogeneza zapravo pocinje formiranjem
fibrodentinskog matriksa koji je atubularne i/ili iregularne grade sa prisutnim
kuboidalnim ¢elijama. Kasnije, ¢elije nalik odontoblastima sekretuju tubularni matriks
nalik dentinu [141]. Tokom formiranja reparatornog dentina, ove ¢elije mogu ostati
zarobljene u njemu, pa tada reparatorni dentin ima strukturu osteodentina (nalik kosti).
Reparatorni dentin regularne, tubularne grade i bez inkulzije ¢elija se opisuje kao pravi

dentin [103].

Uspeh DPP zavisi od veli¢ine i etiologije povrede (traumatska, mehanicka,
karijesna), prisustva/odsustva bakterijske infekcije, odnosno materijala koji se koriste za
prekrivanje pulpe i koronarnu restauraciju [141]. Materijali Kkoji se koriste za DPP treba
da su biokompatibilni, da obezbeduju dobro rubno zaptivanje i da imaju sposobnost

indukcije reparatorne dentinogeneze.

DPP se tradicionalno izvodi preparatima na bazi kalcijum hidroksida. Aplikacija
kalcijum hidroksida na eksponiranu pulpu, inicijalno dovodi do povr$ne nekroze i
inflamacije tkiva, usled visokog pH materijala. Inflamacija se povlaci ve¢ tokom prve
nedelje, a kalcijum hidroksid (kao i ostecenje tkiva) stimuliSe migraciju prekursornih
¢elija 1 njihovu diferencijaciju u sekretorne Celije nalik odontoblastima. Depozicija
fibrodentinskog matriksa se uoc¢ava posle 1-2 nedelje, dok se posle 4 nedelje uoc¢ava tkivo

nalik dentinu, tubularne strukture sa originalnim izgledom pulpo-dentinske granice [164].

Iako se kalcijum hidroksid za DPP zuba koristi dugi niz godina, istrazivanja su

ukazala na odredene nedostatke ovog materijala. Dentinski most indukovan aplikacijom
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kalcijum hidroksida je uglavnom porozne strukture sa tunelskim defektima, Sto uz
manjak adhezivnosti i rastvaranje materijala tokom vremena nosi rizik od mikrocurenja i

posledi¢ne bakterijske kontaminacije zubne pulpe [15, 164].

Kalcijum silikatni cementi imaju nekoliko prednosti u odnosu na kalcijum
hidroksid. Pre svega dobro rubno zaptivanje, niZi stepen rastvorljivosti i vecu strukturalnu
stabilnost materijala [141], zbog ¢ega se odnedavno ispituju moguénosti njihove primene

kao sredstva za DPP.

Obzirom na to da je reparatorna dentinogeneza serija procesa koja zapocinje
indukcijom stem Celija pulpe na diferencijaciju u ¢elije nalik odontoblastima, induktivna
sposobnost materijala se moze pratiti ekspresijom odredenih proteina (biohemijskih
markera mineralizacije), karakteristi¢nih za fenotipove odredenih ¢elija. Prema pisanju
Min i sar. (2007), Portland cement indukuje eksperesiju osteonektina (nekolageni protein
kosti i dentina) i dentin sijaloproteina (regulator mineralizacije reparatornog dentina i
specificni marker odontoblastnog fenotipa) u humanim ¢elijama pulpe, odnosno poseduje

sposobnost indukcije mineralizacije, zbog ¢ega se moZze koristiti za DPP [132].

Hwang i sar. (2008) su ispitivali strukturu reparatornog dentina posle prekrivanja
zubnih pulpi pacova ProRoot MTA-om. Pra¢enjem ekspresije koStanog sijaloproteina
(glavna komponenta ekstacelularnog matriksa kosti koga produkuju osteoblasti) i dentin
sijaloproteina (koga produkuju odontoblasti), autori su zakljucili da je reparatorni dentin
imao 1 dentogene i osteogene karakteristike. U ovom istrazivanju je takode potvrdeno da
TGF-31 faktori rasta (engl.Transforming Growth Factor- 31) stimuliSu ekspresiju

kostanog sijaloproteina u humanim ¢elijama pulpe [103].

U sli¢noj studiji na pacovima, Tran i sar. (2012) su ispitivali ekspresiju dentin
sijaloproteina (DSPP) i osteopontina. Analizom ekspresije pomenutih proteina i
histoloSkom analizom tkiva, poredili su dentinogene efekte dva kalcijum silikatna
cementa (ProRoot MTA i Biodentin) sa kalcijum hidroksidom. U uzorcima sa kalcijum
silikatnim cementima, posle 7 dana su uocili proliferaciju ¢elija 1 formiranje
mineralizovanih fokusa, a posle 14, odnosno 30 dana formiranje homogenog dentinskog
mosta. S obzirom na ekspresiju dentin sijaloproteina i polarizovani oblik ¢elija, autori su

sugerisali da su dentinski most sekretovale celije odontoblastnog fenotipa. Posle
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aplikacije kalcijum hidroksida, reparativno tkivo je bilo porozne strukture sa

mnogobrojnim ¢elijskim inkluzijama [189].

Ko i sar. (2010) su ispitivali uticaj koStanog morfogenetskog proteina-2 (BMP-2)
na dentinogeni potencijal ProRoot MTA. BMP-2 je ¢lan TGF-3 porodice, faktor rasta
koji indukuje osteogenu diferencijaciju mezenhimalnih ¢elija. Posle DPP pulpi pacova,
uocena je regresija inflamacije u funkciji vremena, ali bez znacajnijih razlika izmedu
¢istog MTA 1 MTA u kombinaciji sa BMP-2. Posle 7 nedelja, uoceno je stvaranje skoro
kompletnog dentinskog mosta u vecini uzoraka, a novostvoreno tkivo je okarakterisano

kao osteodentin [119].

U studiji na zubima pasa, Parirokh i sar. (2005), su poredili efikasnost belog i
sivog MTA. Stvaranje kalcifikovanog tkiva je u pojedinim uzorcima, primeéeno veé
posle 7 dana, dok je posle dve nedelje kalcifikovano tkivo uo¢eno u svim uzorcima u
grupi belog MTA 1 u vecini uzoraka u grupi sivog MTA. Blaga inflamacija tkiva uz
materijal nestala je posle dve nedelje, bez znacajnih razlika izmedu belog i sivog
materijala [144]. Dentinogeni efekat MTA, na zubima pasa, potvrden je kasnije i u

istrazivanjima drugih autora [61, 192].

Indukcija dentinogeneze nakon aplikacije kalcijum silikatnih cemenata potvrdena
je 1 u klini¢kim studijama. Min 1 sar. (2008) su u studiji na tre¢im molarima, poredili
stanje pulpnog tkiva nakon DPP sa ProRoot MTA-om i kalcijum hidroksidom (Dycal;
Dentsply-Clauk, Milford, DE). Nakon dva meseca, zubi su ekstrahovani, a histoloSkom
analizom praceni su intezitet inflamacije i prisustvo dentinskog mosta. Po pitanju
inflamacije nije bilo razlike izmedu ispitivanih materijala i u vecini uzoraka, prisutna
inflamatorna reakcija je okarakterisana kao blaga. Dentinski most je uo¢en u svim zubima
prekrivenim MTA i u 60% zuba prekrivenih kalcijum hidroksidom. Ekspresija dentin
sijaloproteina takode je bila izraZzenija u MTA grupi, zbog Cega su autori zakljucili da je

MTA efikasniji u indukciji dentinogenih procesa od kalcijum hidroksida [133].

U studiji Accorinte i sar. (2008), realizovanoj na humanim premolarima, nisu
uocene znacajnije razlike u induktivnom potencijalu MTA 1 praha kalcijum hidroksida.
Zubi su ekstrahovani 1 histoloski analizirani posle 30 odnosno 60 dana, a dobijeni rezultati
su ukazali na dobar odgovor pulpe sa formiranjem dentinskog mosta i minimalnim

inflamatornim infiltratom kod oba ispitivana materijala. Posle 30 dana debljina mosta je
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bila ve¢a u MTA grupi, ukazujuéi na brze formiranje dentinskog mosta. Medutim, posle
60 dana nije bilo razlike u pogledu debljine mosta izmedu MTA i praha kalcijum
hidroksida [1].

Zarrabi 1 sar. (2010) su ispitivali odgovor pulpe humanih zuba, nakon DPP sa
MTA-om i novim endodontskim kalcijum silikatnim cementom (NEC), posle 2, odnosno
8 nedelja od DPP-a. Novi cement se, osim po brzem vezivanju, razlikuje od MTA i po
svom hemijskom sastavu. U sastavu ovog materijala nalazi se viSe kalcijumovih
jedinjenja; kalcijum oksid, kalcijum fosfat, kalcijum karbonat, kalcijum silikat, kalcijum
sulfat i kalcijum hlorid. NEC je pokazao manju inflamaciju i deblji dentinski most u
poredenju sa MTA-om u oba vremenska intervala. Po miSljenju autora, vise kalcijumovih
i fosfatnih jona u NEC-u koji ucestvuju u stvaranju hidroksiapatita, prirodnog produkta

¢elija pulpe, su mogli biti razlog njegove izrazenije biokompatibilnosti [202].

Shahravan i sar. (2011) su ispitivali da li izmene u odnosu vode i praha prilikom
mesSanja materijala (0.28, 0.33, 0.40) imaju uticaja na dentogene efekte materijala.
Procedura DPP je sprovedena na humanim tre¢im molarima, koji su posle 30 dana
ekstrahovani, nakon Cega su preparati tkiva histoloski analizirani u pogledu inteziteta 1
tipa inflamacije, prisustva nekroze, odnosno kontinuiteta, morfologije i debljine
kalcifikovanog mosta. Nisu uocene znacajne razlike u testiranim formulacijama MTA ni
po jednom pra¢enom parametru. Blaga inflamacija je uo€ena kod ukupno 6 uzoraka, dok
je nekroza videna u samo jednom uzorku. Od 27 uzoraka u kojima je uoceno formiranje

mosta, kompletan most je bio formiran kod 11 uzoraka [170].

Benoist i sar. (2012) su u klini¢koj studiji, ProRoot MTA koristili za indirektno
prekrivanje pulpe (IPP) i dobijene rezultate poredili sa kalcijum hidroksidom (Dycal).
Efikasnost materijala je evaluirana merenjem debljine dentina na digitalnim
radiografijama, posle 3 i 6 meseci. Posle tri meseca, terapija je ocenjena kao uspesna
(oCuvan vitalitet zuba) u 93.1 % zuba u MTA grupi, 1 73.3% zuba u kalcijum hidroksid
grupi. Posle 6 meseci, procenat uspeha u MTA grupi je iznosio 89.6%, dok je kod
kalcijum hidroksida ostao nepromenjen. Na bazi rezultata autori su zakljucili da su prva
tri meseca od IPP najkriticnija za uspeh tretmana. U njihovom istraZivanju, most se
inicijalno sporije formirao kod MTA, ali posle 6 meseci nije bilo znacajne razlike u
debljini mosta izmedu ispitivanih materijala. Takode su primetili da je debljina mosta

kod oba materijala posle 6 meseci bila dva puta veca nego posle 3 meseca [15].
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Zatvaranje vrha korena nakon apeksne hirurgije

Ozdravljenje tkiva posle apeksne hirurgije podrazumeva regeneraciju apikalnog
pripojnog aparata (dentoalveolarno ozdravljenje) i reparaciju kosti (alveolarno
ozdravljenje). Osnovni korak u dentoalveolarnom ozdravljenju je depozicija cementa
preko reseciranog kraja korena zuba. Mehanizam dentoalveolarnog ozdravljenja nije
potpuno jasan ali se pretpostavlja da nediferencirane mezenhimalne ¢elije, fibroblasti i
¢elije nalik fibroblastima poreklom iz periodontalnog ligamenta i kosti, okruzuju vrh
korena [12]. Ove Celije se transformisu u zrele fibroblaste, cementoblaste i osteoblaste i
po¢inju sa obnavljanjem apikalnog dentoalveolarnog aparata. Pod alveolarnim
ozdravljenjem se podrazumeva regeneracija kostanog tkiva oko vrha korena.
Pretpostavlja se da regeneracija po¢inje zamenom krvnog ugruska granulacionim tkivom
poreklom od endostealnog tkiva. Alveolarno ozdravljenje progredira ka spoljasnjoj
povrsini kostane rane, sa formiranjem potke kosti posle 14 dana, a zatim i funkcionalnog

periosta posle 28 dana od intervencije [5].

U tom smislu, regeneracija tkiva posle periradikularne hirurgije, podrazumeva
reformiranje kosti na mestu hiruske intervencije, uz potpuno rekonstituisan periodontalni
ligament (¢Celije 1 vlakna), koji je pripojen za novoformirani cement preko reseciranog

kraja korena i materijala za zatvaranje vrha korena [155].

Materijal koji se koristi za zatvaranje vrha korena treba da je biokompatibilan,
rendgen kontrastan, da poseduje dobra zaptivajua i antimikroba svojstva, da je
jednostavan za rukovanje i da ima adekvatno radno vreme [179]. Do sada su za zatvaranje
vrha korena nakon apikalne hirurgije kori§¢eni amalgam, glas jonomer cementi, cementi
na bazi ZOE (IRM 1 EBA) i gutaperka. Amalgam se svakako najduze primenjuje sa
relativno visokim klini¢kim uspehom. Pod klini¢kim uspehom se podrazumeva odsustvo
simptoma i razumno radiografsko ozdravljenje, koje se moZe posti¢i i u prisustvu
inflamacije, koja je cCesta nakon aplikacije amalgama. Potpuna regeneracija

periradikularnog tkiva nije videna ni sa jednim od pomenutih materijala.

Kalcijum silikatni cementi su predlozeni za zatvaranje vrha korena nakon apikalne
hirurgije zbog biokompatibilnosti, dobrog rubnog zaptivanja i hidrofilnosti [186]. Kako

vlaga okolnog tkiva deluje kao aktivator hemijskih reakcija tokom vezivanja kalcijum
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silikatnih cemenata, oni se mogu primeniti i u ovim klini¢kim situacijama gde
kontaminacija krvlju 1 tkivnim fluidima onemoguéava korektnu upotrebu

konvencionalnih materijala / cemenata [73].

Torabinejad 1 sar. su prvi uocili da aplikacija MTA kao apeksnog ¢epa nakon
apikalne hirurgije podstice regeneraciju tkiva [186]. Naime, autori su u studijama na
zubima pasa 1 majmuna uocili jedinstveno zarastanje uz MTA koje se manifestovalo
regeneracijom periapikalnog tkiva, ukljucuju¢i apikalnu cementogenezu. IstraZivanja
koja su usledila potvrdila su ove nalaze. Baek i sar. (2005) su u petomese¢noj studiji na
zubima pasa posle aplikacije Amalgama, Super EBA cementa i MTA, najbolji tkivni
odgovor uocili nakon aplikacije MTA. Osim minimalne inflamacije u tkivu neposredno
uz materijal, i ovi autori su uocili depoziciju cementa preko MTA. Suprotno tome, u
uzorcima sa amalgamom i Super EBA cementom nije zapazena depozicija cementnog
tkiva, ve¢ samo prisustvo fibrozne kapsule oko inflamatornog infiltrata uz materijal [12].
Regan i sar. (2002) su takode u studiji na zubima pasa uporedivali regeneraciju
periradikularnog tkiva nakon resekcije i zatvaranja vrha korena MTA-om odnosno
kanalnim silerom na bazi polivinil smole (Diaket, ESPE, Seefeld, Germany). Nakon
eksperimentalnog perioda od 60 dana, histoloSkom analizom su zakljucili da nema
znaajne razlike izmedu testiranith materijala u pogledu inflamacije, koli¢ine
novoformirane kosti i debljine periodontalnog ligamenta uz materijale. Ipak, uz MTA je
uocena veca koli¢ina novostvorene kosti, dok je prisustvo cementa bilo razli¢ito 1

nepredvidivo kod oba materijala [155].

Tawil i sar. (2009) su pratili ozdravljenje tkiva nakon periradikularne hirurgije
eksperimentalno inficiranih zuba pasa sa periapikalnim lezijama. Sest meseci posle
zatvaranja kraja korena zuba sa IRM cementom, MTA-om i hibridnim jonomerom
(Geristore), radiografska procena je ukazala na slicne rezultate kod svih testiranih
materijala. Medutim, histoloSka procena je ukazala na efikasnije ozdravljenje

periapikalnog tkiva u uzorcima sa MTA-om i IRM-om u odnosu na Geristore grupu [179].

Apaydin i sar. (2003) su u nastojanju da olakSaju hirusku intervenciju, ispitivali
mogucénost ortogradne primene MTA. U studiji na zubima pasa, polovina kanala korena
je napunjena ortogradno MTA-om a zatim resecirana posle dve nedelje. U drugoj
polovini, kanali korena su napunjeni konvencionalno, vertikalnom kompakcijom

gutaperke, a zatim resecirani i retrogradno punjeni MTA-om. Na ovaj nacin autori su
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pratili efekte svezeg odnosno vezanog MTA. Histomorfometrijskom analizom, nakon 4
meseca, utvrdeno je prisustvo cementa u svim uzorcim sa svezim (retrogradno
aplikovanim) MTA (12/12). U grupi sa vezanim materijalom (ortogradno aplikovan
MTA), depozicija cementa je videna u neSto manjem broju uzoraka (8/12), dok je
preostalim uzorcima ove grupe uoceno prisustvo fibrozne kapsule. Na bazi rezultata
autori su zakljucili da nacin aplikacije cementa ima ulogu u ozdravljenju tkiva, $to su
pripisali razli¢itoj gustini materijala posle njegove ortogradne odnosno retrogradne
aplikacije. Ipak, kako se i ortogradnom primenom MTA mogu dobiti zadovoljavajuci
reziultati, autori su mi$ljenja da se, kada je to neophodno, MTA moze aplikovati iz
ortogradnog pravca. Ovakvim nadinom aplikacije materijala olakSava se hiruska
intervencija, smanjuje potreba za vazokonstriktorima i izbegava preparacija kraja korena

1 moguce komplikacije [5].

U prospektivnoj klinickoj studiji na ljudima, na velikom broju zuba sa
periapikalnim lezijama, von Arx i sar. (2010) su pratili ozdravljenje tkiva, posle dva
razli¢ita nacina preparacije kraja korena, koji su zatvoreni sa dva razli¢ita materijala.
Polovina korenova je preparisana zvuénom tehnikom i zatvorena MTA dok je druga
polovina preparisana dijamantskim borerom i zatvorena Retroplastom (te¢ni kompozitni
materijal). Ozdravljenje tkiva pra¢eno je godinu dana posle apikalne hirurgije, a
podrazumevalo je odsustvo klini¢kih simptoma i kompletno ili delimi¢no ozdravljenje
prethodno videnog rasvetljenja. Bolje rezultate dobili su nakon aplikacije MTA u odnosu
na Retroplast grupu (91.3% : 79.5%). Ipak, rezultati ove studije se ne mogu pripisati samo
efektu materijala, obzirom da su za preparaciju kraja korena koriS¢ene dve razlicite

tehnike koje su takode mogle imati uticaja na ozdravljenje tkiva [8].

Tretman korenskih perforacija

Perforacija podrazumeva mehanicku ili patolosku komunikaciju izmedu sistema
kanala korena i spoljaSne povrSine zuba uzrokovanu karijesom, resorpcijom ili jatrogenim
faktorima [173, 191]. Prognoza zuba zavisi od lokalizacije i veli¢ine perforacije, vremena
proteklog od nastanka do tretmana perforacije, bakterijske kontaminacije i stanja pulpe i
periodoncijuma [129]. Prema lokalizaciji, perforacije korena mogu biti interradiksne,

lateralne i apikalne. Generalno, prognoza je bolja ako je vreme od nastanka do tretmana
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perforacije krace i1 ukoliko je perforacija manja i apikalnije postavljena [191]. Nelecene
perforacije uzrokuju inflamaciju, resorpciju kosti, dentina i cementa i prorastanje
sulkusnog epitela. Ovo je narocito izrazeno kod perforacija u furkaciji visekorenih zuba i
kod perforacija u blizini gingivalnog sulkusa svih zuba [175]. Glavni cilj u tretmanu
perforacija je spreavanje zapaljenskog procesa i posledi¢nog gubitka tkivnog pripoja na
mestu perforacije, odnosno uspostavljanje novog tkivnog pripoja, ukoliko lezija veé
postoji [129].

Materijal izbora za reparaciju perforacija pored biokompatibilnosti treba da
ostvaruje dobro rubno zaptivanje, da je nerastvorljiv u tkivnim te¢nostima i da poseduje
adekvatna mehani¢ka svojstva kako se ne bi dislocirao prilikom kondezacije
restaurativnog materijala ili pod dejstvom okluzalnih sila [129]. U tretmanu perforacija
do sada su koriS¢eni amalgam, SuperEBA cement, Kavit, glas jonomer cementi i
kompoziti [105]. Nakon primene ovih materija nije uofena regeneracija tkiva (veé
formiranje fibrozne kapsule u najboljem slucaju), a u najve¢em broju slucajeva u blizini
materijala je uoCeno formiranje periodontalnog defekta [129]. Stoga je prilikom
reparacije korenskih perforacija neophodno koristiti materijal koji ¢e pomoc¢i restauraciju
originalne strukture oSteCenog tkiva, odnosno materijal koji ¢e stimulisati
cementogenezu, koja se smatra uslovom za regeneraciju funkcionalnog periodontalnog

ligamenta [113].

Za reparaciju korenskih perforacija, MTA je preporucen 1995 godine, na bazi
rezultata studije u kojoj je demonstrirao dobro rubno zaptivanje [186]. Da se MTA moze
koristiti kao materijal za reparaciju korenskih perforacija kasnije je potvrdeno i u in vivo
studijama. Holland i sar. (2001) su na zubima pasa, ispitivali histolosku reakciju tkiva
nakon primene MTA u reparaciji lateralnih korenskih perforacija. Nakon
eksperimentalnog perioda od 30 i 180 dana, tkivo ispod MTA bilo je bez znakova
inflamacije, a depozicija cementa je uocena preko vecine uzoraka. U grupi sa kontrolnim

materijalom (Sealapex) posle 180 dana, evidentirana je hroni¢na inflamacija tkiva [96].

Da Silva i sar. (2011) su u studiji na pacovima, procenjivali bioloski odgovor
periodoncijuma nakon Sto su perforacije u furkaciji korenova zatvarali sa dve vrste
kalcijum silikatnih materijala (MTA Angelus, Endo-CPM-siler) i ZOE. Histoloskom i
histomorfometrijskom evaluacijom su praceni  broj inflamatornih celija, Sirina

periodontalnog prostora i broj TRAP-pozitivnih osteoklasta. Kalcijum silikatni materijali
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su pokazali bolja bioloska svojstva u poredenju sa ZOE. Generalno, posle 7 dana od
postavljanja materijala uoceno je prisustvo velikog broja inflamatornih ¢elija narocito u
ZOE grupi. Broj ¢elija se vremenom smanjivao, ali je u svim eksperimentalnim periodima
(14, 30 1 60 dana) broj inflamatornih ¢elija bio ve¢i u ZOE grupi nego kod kalcijum
silikatnih materijala. LoSi rezultati u ZOE grupi su povezani sa eugenolom koji uzrokuje
denaturaciju proteina i strukturalne i funkcionalne promene u ¢éelijama sa posledi¢cnom
odumiranjem. Veci broj osteoklasta uo¢en u ZOE grupi, mogao je biti razlog povecanja
periodontalnog prostora. Kod kalcijum silikatnih cemenata izraZenija inflamacija je
videna kod MTA, $to su autori pripisali viskom pH ovog materijala. CPM siler pored
CaCl> koji ima ulogu akceleratora vezivanja, sadrzi i kalcijum karbonat koji redukuje pH
1 time ograni¢ava povrSnu nekrozu. Znacajna redukcija Sirine periodontalnog prostora

uocena je posle 60 dana kod oba kacijum silikatna materijala [173].

Main i sar. (2004) su objavili rezultate klinicke studije u kojoj je pracen uticaj
MTA na reparaciju 16 slucajeva korenskih perforacija, razli¢ite lokalizacije. Radiografije
zuba su napravljenje pre tretmana, odmah nakon tretmana perforacija i najmanje godinu
kasnije, sa ciljem da se odredi prisustvo/odsustvo patoloSkih promena u blizini mesta
perforacije. Takode, klinickom procenom je utvrdivano prisustvo/odsustvo
periodontalnog defekta. Svih 16 slucajeva je nakon kontrolnih pregleda pokazalo
normalnu gradu tkiva u blizini perforacije. Preoperativne lezije, inicijalno
dijagnostikovane kod 7 zuba u vreme tretmana, izle¢ene su u periodu od 12 - 45 meseci

[129].

U literaturi su dostupni i pojedinacni klinicki prikazi slucajeva korenskih

perforacija uspesno saniranih primenom MTA [105, 200].

Apeksifikacija

Apeksifikacija je terapijska metoda kojom se indukuje stvaranje kalcifikovane
barijere kod zuba sa nekroticnom pulpom i nezavrSenim rastom korena. Za indukciju
apeksifikacije tradicionalno se koristi kalcijum hidroksid [70] sa relativno visokim
procentom klinickog uspeha. Ipak, upotreba kalcijum hidroksida ima nekoliko
nedostataka, pre svega veliki broja poseta i radiografija pacijenata, dugo trajanje

tretmana, te posledi¢no veéi rizik od reinfekcije kanala i frakture korena [58, 63].
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Racionalizacija apeksifikacije se odvija u pravcu sprovodenja jednoseansne
terapije, koja podrazumeva da se u istoj poseti, nakon postavljanja arteficijalnog
apikalnog Cepa, ortogradnom aplikacijom biokompatibilnog materijala, sprovede i
definitivna obturacija kanala korena. Kacijum silikatni materijali su predlozeni za
formiranje apikalnog Cepa u zuba sa nezavrSenim rastom korena zbog njihove

biokompatibilnosti i dobrog rubnog zaptivanja.

Felippe i sar. (2006) su ispitivali efekte MTA na apeksifikaciju i periapikalno
ozdravljenje na zubima pasa, sa nekompletno formiranim korenovima i eksperimentalno
inficiranim kanalima. Autori su takode ispitivali uticaj medikacije kanala kalcijum
hidroksidom (CH) na apeksifikaciju indukovanu MTA-om. HistoloSkom analizom tkiva,
posle 5 meseci, nisu uocene razlike u pogledu inflamatornih reakcija, resorpcije kosti i
resorpcije korena nakon aplikacije MTA, nezavisno od medikacije. Kalcifikovana
barijera videna je kod svih uzoraka, ali se razlikovala po debljini i obliku. Kompletno
formirana barijera uo¢ena je u MTA grupi u znacajno vecem broju uzoraka nego u grupi
uzoraka sa prethodnom medikacijom kalcijum hidroksidom (7/13, 2/12). Apeksifikacija
je evidentirana i u uzorcima gde je bila prisutna inlamacija. Interesantno je da su uzorci
MTA sa prethodnom medikacijom kalcijum hidroksidom, pokazali izrazeniju ekstruziju
MTA. Autori su ovakav nalaz pripisali sinergistiCkom kaustiénom dejstvu irigansa
(NaOCl) i medikamenta (CH) koji su mogli uzrokovati nekrozu oko vrha korena zuba i
posledi¢no prebacivanje MTA. Na bazi dobijenih rezultata autori su zakljucili da apikalni
¢ep od MTA odmah nakon preparacije kanala korena favorizuje stvaranje normalnog
periodontalnog ligamenta i formiranje nove kosti i cementa. Po njihovom misljenju,

prethodna medikacija kalcijum hidroksidom nije neophodna [63].

Erdem i Sepet (2008) su prikazali 5 slucajeva apeksifikacije humanih, maksilarnih
sekuti¢a sa nezavrSenim rastom korena, nekroticnom pulpom i periapikalnim lezijama,
posle primene MTA kao apeksnog ¢epa. Radigrafsko prac¢enje tokom dve godine, je
ukazalo na postepenu redukciju periapikalnih lezija i depoziciju ¢vrstog tkiva kod 4 od
5 tretiranih zuba [58].
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2.2. CEMENTI NA BAZI KALCIJUM FOSFATA

2.2.1. Hemijski sastav

Kalcijum fosfatni biokeramicki materijali koji se koriste u medicini su zapravo
kalcijum fosfatne soli u obliku ortofosfata, metafosfata, pirofosfata, trifosfata i
tetrafosfata. Kao biokeramike najCesce se koriste soli ortofosfata zbog ¢ega se ovaj pojam
poistovecuje sa pojmom kalcijum fosfata (130). Kalcijum ortofosfati su hemijska
jedinjenja koja se sastoje od tri osnovna hemijska elementa: kalcijuma (Ca?"), fosfora
(P°") i kiseonika (O?). Porodici kalcijum ortofosfata pripadaju dikalcijumfosfat dihidrat
(DCPD, brusit), a trikalcijum fosfat (oo TCP), kalcijum deficijentni hidroksiapatit
(CDHA), hidroksiapatit (HA), fluoroapatit (FA) i dr. Odnos Ca/P odreduje baznost i
rastvorljivost ortofosfata, pri cemu ve¢i Ca/P molarni odnos rezultira baznim karakterom

1 manjom rastvorljivos$¢u kalcijum ortofosfata [110].

Hidroksiapatit [(Ca10(PO4)6(OH)2] je biokompatibilna, bioaktivna keramika sa
osteokonduktivnim potencijalom. Dobra bioloSka svojstva sintetskog hidroksiapatita su
posledica njegovog sastava 1 strukture koji su vrlo sli¢ni sastavu 1 strukturi koStanog 1
zubnog tkiva [120]. Zahvaljuju¢i tome, u medicini i stomatologiji se koristi za reparaciju
i rekonstrukciju obolelih i oSte¢enih delova mukoskeletnog i stomatognatnog sistema gde

porozna struktura materijala omogucava prorastanje koStanog tkiva unutar pora

hidroksiapatita [152].

2.2.2. Fizi¢ka i bioloSka svojstva

Glavni problem koji ogranicava Siru aplikaciju kalcijum fosfatnih cemenata u
endodontskoj terapiji su njihova neadekvatna mehanicka svojstva, pre svega krtost, male
vrednosti pritisne ¢vrstoce, poroznost i posledi¢na rastvorljivost [110]. Poznato je takode

da kalcijum fosfatani cementi ne poseduju adekvatna zaptivajuca svojstva [190].

U studiji Sanghavi i sar. (2013) zaptivajuce sposobnosti kalcijum fosfatnog
cementa (CPC), koji se uobicajeno koristi za rekonstrukciju tkiva u ortopedskoj hirurgiji,
uporedivane su sa kalcijum silikatnim cementima (ProRoot MTA i Biodentin). Kvalitet

rubnog zaptivanja je ispitivan metodom ekstrakcije boje nakon postavke materijala u

36



eksperimentalno napravljenim perforacijama na ekstrahovanim humanim zubima. Na
osnovu dobijenih rezultata, autori su zakljucili da je rubno zaptivanje kalcijum fosfatnog

cementa znac¢ajno loSije U odnosu na rubno zaptivanje kalcijum silikatnih cemenata [163].

Dosadasnja istrazivanja moguce primene kalcijum fosfatnih cemenata, bavila su
se uglavnom ispitivanjem njihove efikasnosti u direktnom prekrivanju pulpe. Tako su
Jean i sar. (1988) ispitivali indukciju formiranja dentinskog mosta nakon aplikacije
razli¢itih formulacija trikalcijum fosfata (TCP). U studiji na zubima svinja, za DPP su
koristili TCP+Mg, TCP+HAP i oktokalcijum fosfat (OCP) i dobijene efekte poredili sa
kalcijum hdroksidom. Uo¢ili su da postoje razlike u induktivhom kapacitetu testiranih
formulacija trikalcijum fosfata. Posle 10 nedelja, mikroradiografije isecaka tkiva su
pokazale da je TCP u kompinaciji sa HAP-om imao najbolje dentinogene efekte medu
testiranim formulacijama, sa debljim dentinskim mostom i brzim formiranjem normalnog

tubularnog dentina u poredenju sa kalcijum hidroksidom [109].

Hayashi i sar. (1999) su na zubima pacova, ispitivali mogucnost primene ¢istog
hidroksiapatita u svojstvu materijala za DPP. Inicijalnu reakciju tkiva odlikovala je slaba
inflamatorna reakcija, uz prisustvo makrofaga i povrSne nekroze, a ve¢ petog dana od

tretmana, ispod materijala je uocen tanak sloj predentina [95].

U sudiji Shayegan i sar. (2009) induktivni potencijal kalcijum fosfatnih cemenata
izjednacen je sa kalcijum silikatnim cementima. Efikasnost beta trikalcijum fosfata (13-
TCP) u DPP mle¢nih zuba svinja je uporedivana sa belim ProRoot MTA-om, belim PC-
om i kalcijum hidroksidom (Dycal). Tri nedelje posle prekrivanja, histoloska analiza je
ukazala da nema znacajnih razlika u odgovoru pulpe i formiranju ¢vrstog tkiva izmedu
testiranih materijala. Debeo sloj ¢vrstog tkiva ispod mesta eksponirane pulpe uocen je
kod svih materijala, sa izuzetkom dva uzorka u grupi sa kalcijum hidroksidom. Inkluzije

¢elija u reparatornom tkivu su bile Ceste i registrovane su kod svih materijala [171].

Danesh i sar. (2012) su poredenjem induktivnog kapaciteta karbonatnog apatita i
MTA u studiji na zubima pasa doSli do neSto drugalijih rezultata. Biomimeticki
karbonatni apatit (BCAp) sintetisali su interakcijom belog MTA sa fosfatnim puferom
tokom 40 dana na 37 Ce. Posle 70 dana, inflamacija je, iako inicijalno manja kod MTA,
bila slicna kod oba materijala. U pogledu dentinskog mosta, znacajno bolje rezultate

dobili su nakon primene MTA. U grupi sa BCAp nije uo€eno stvaranje kompletnog
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dentinskog mosta,ve¢ je uocena samo lateralna depozicija ¢vrstog tkiva. Dobijene
rezultate autori su pripisali neadekvatnim fizickim svojstvima BCAp-a ali i izostanku
nekroze u BCAp grupi koja distroficnom kalcifikacijom doprinosi koronarnom aspektu

dentnskog mosta [46].

Balla i sar. (1991) su ispitivali moguénosti primene kalcijum fosfata u tretmanu
korenskih perforacija. Tkivni odgovor analiziran je nakon aplikacije trikalcijum fosfata,
hidroksiapatita, amalgama i Life-a u furkacione perforacije zuba rezus majmuna. Nakon
eksperimentalnog perioda od 2, 4 i 6 meseci, nije uoeno formiranje ¢vrstog tkiva
odnosno ponovno uspostavljanje normalnog pripojnog aparata ni kod jednog materijala.
Medutim, uofeno je smanjivanje inteziteta inflamacije u funkciji vremena nakon
aplikacije svih testiranih materijala. Najizrazenija inflamacija posle 6 meseci, uocena je
u grupi sa trikalcijum fosfatom, §to su autori pripisali loSim zaptivajuéim svojstvima

materijala [13].

Noetzel i saradnici (2006) su efikasnost eksperimentalnog TCP u tretmanu
perforacija poredili sa sivim MTA-om. U studiji na zubima pasa, stanje kosti uz
perforacije su procenjivali radiografski, dok je intezitet inflamatorne reakcije, depozicija
vezivog tkiva 1 reorganizacija kosti pracena histoloSkom analizom. Posle 12 nedelja,
inflamatorne celije su detektovane u svim furkacijama, ali ih je bilo nesto manje nakon
aplikacije MTA. Po pitanju reorganizacije kosti i depozicije vezivnog tkiva nije bilo

razlike izmedu ispitivanih materijala [140].

2.2.3.  Nove formulacije materijala na bazi kalcijum fosfata

Bez obzira na biokompatibilnost, usled loSih mehanic¢kih svojstava, primena
kalcijum fosfatnih cemenata u terapiji ocCuvanja vitaliteta pulpe, nije zazivela u
svakodnevnoj klini¢koj praksi. Medutim, struktura kalcijum fosfatne keramike je
pogodna za supstituciju, te zamena jona kalcijuma, fosfora i kiseonika drugim jonima,
rezultira izmenama u reSetki, morfologiji i posledi¢énim svojstvima cemenata [152]. Tako
su poslednjih godina u cilju poboljsanja mehanickih svojstava, sintetisane nove
formulacije materijala na bazi kalcijumfosfata u kombinaciji sa kalcijum silikatima,

smolama, organskim kiselinama i dr. [40, 42, 99, 195].
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Najveci interes u ovoj oblasti privukla je kombinacija kalcijum fosfata sa kalcijum
silikatima. Wang i sar. (2007) su uocili da dodavanje dikalcijum silikata (C2S) amorfnom
klacijum fosfatnom cementu, pove¢ava njegovu mehani¢ku snagu, na bazi ¢ega zakljucili
da kalcijum silikatna hidratna faza ima ulogu punioca u kalcijum fosftanom cementu
[195].

Na bazi rezultata prethodnog istrazivanja, Huan i sar. (2009) su kalcijum oksid
(CaO) u DCPD/CaO zamenili trikalcijum silikatom (C3S) i tako dobili kompozitni
cement (DCPD/C3S) znacajno vecih vrednosti pritisne ¢vrsto¢e u odnosu na izvornu
formulaciju cementa, sa porastom pritisne ¢vrsto¢e cementa u funkciji vremena, u meri
zavisnoj od koli¢ine dodatog kalcijum silikata. Dobijene rezultate su pripisali filernom
efektu kalcijum silikatne hidratne faze ali i tome da se C3S moze ponasati kao indirektna
reaktivna komponenta unutar cementa. Indirektna reakcija izmedu DCPD i C3S, zajedno
sa kalcijum silikatnom hidratnom fazom kao puniocem, moze rezultirati kompaktnijom i
homogenijom mikrostrukturom hidratisanog DCPD/C3S cementa sa posledi¢no
superiornijim mehani¢kim osobinama u poredenju sa DCPD/CaO cementom.
Citotoksi¢nost izluzaka (24h) novosintetisanog kompozitnog cementa je zatim ispitivana
na ¢elijama koStane srzi miSa. UoCeno je da za razliku od DCPD/CaO koji je bio toksican
u koncentracijama >100 mg/ml, kod DCPD/C3S nije bilo razlike u toksi¢nosti visih i nizih
koncentracija materijala. Dobijene rezultate autori su objasnili ¢injenicom da kod
DCPD/C3S nije bilo znacajnijih promena u vrednostima pH, §to su pripisali potros$nji
kalcijum hidroksida kroz formiranje CDHA tokom hidratacije cementa. Takode su
pokazali da je kompozitni cement bioaktivniji u odnosu na DCPD/Ca0, ali da je za
formiranje apatitnog sloja na povrsini kompozitnog materijala potrebno vise od 30% C3S,

potvrdujuci znacaj silikata u bioaktivnosti materijala [99].

Prema pisanju Pietak-a i sar. (2007) uvodenje Si u kristalnu strukturu kalcijum
fosfatne keramike unapreduje biolosku aktivnost izmenama povrSine materijala i
formiranjem finije mikrostrukture rezultiraju¢i izrazenijom precipitacijom bioloskog

hidroksiapatita na povrSini materijala [153].

Zhao i sar. (2010) su poredili odgovor misijih preosteoblasta MC3T3 na kalcijum
fosfatni cement (CPC) 1 meSavinu kalcijum fosfata sa kalcijum silikatom (CPC/CS).
Merenjem aktivnosti alkalne fosfataze su zapazili izrazeniju diferencijaciju Celija posle

kontakta sa CPC/CS meSavinom u odnosu na ¢ist CPC. Dobijene rezultate autori su
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pripisali oslobadanju Si jona iz CPC/CS, pa su zakljucili da dodavanje kalcijum silikata

doprinosi osteogenezi [207].

Na trziStu Severne Amerike od nedavno su i dva komercijalni preparata na bazi
kalcijum silikata sa dodatkom kalcijum fosfata. ERRM Putty i ERRM Paste
(Endosequence Root Repair Material Putty, Endosequence Root Repair Material Paste;
Brasseler USA, Savannah, GA). Ovi novi biokeramic¢ki materijali pored kalcijum silikata
i kalcijum fosfata, sadrze jos$ cirkonijum oksid i tantalum oksid. Poput MTA, namenjeni
su za tretman perforacija, zatvaranje vrha korena posle apeksne hirurgije odnosno za
direktno prekrivanje pulpe. Procenjujuci citotoksi¢nost ovih materijala MTT testom na
humanim fibroblastima gingive, Ma i sar. (2011) su takode ispitivali i uticaj koncentracije
i vremena izluzivanja na njihovu toksi¢nost. Oba materijala su u in vitro uslovima
pokazala biokompatibilnost slicnu sivom MTA-u. Duze vezivanje uzoraka je rezultiralo
manjom toksi¢nos¢u §to su autori objasnili manjim curenjem toksi¢nih komponenti iz
vezanih (7 dana) u odnosu na nevezane uzorke (2 dana). Nakon kraceg izluzivanja (113
dana), koncentracija nije imala uticaja na toksi¢nost materijala. Posle duZeg izluZivanja
materijala (7 dana) kod obe vrste uzoraka je, sa opadanjem koncentracije materijala
uoceno vece prezivljavanje c¢elija u kulturi [128]. Potvrdeno je 1 da nema razlike u
toksicnosti izmedu ERRM Putty i ERRM Paste i dve komercijalne formulacije belog
MTA (MTA Angelus i ProRoot MTA) [44].

Modareszadeh i sar. (2012) su testirajuéi citotoksi¢nost 100% i 50% izluzaka
prethodno pomenutih materijala i MTA na SaOS-2 ¢elijama, MTT testom, dobili nesto
drugacije rezultate. Za razliku od MTA gde koncentracija izluzaka nije imala uticaja na
razblazenih. Takode su uocili da je ESRRM redukovao aktivnost alkalne fosfataze u

odnosu na MTA i to narocito u nerazblazenim izluscima [135].

U cilju povecanja fleksularne snage i jacine, Lee i sar. (2010) su kalcijum
fosfatnom cement dodali Chitosan, a biokompatibilnost i bioinduktivnost ove formulacija
poredili sa MTA-om i PC-om na ¢elijama pulpe. Diferencijaciju éelija su procenjivali
nivoom ALP i ekspersijom 7 razli¢itih markera celijske diferencijacije (osteonektin,
osteopontin, koStani sijaloprotein, dentin matriks protein 1, fosfoglikoprotein

ekstracelularnog matriksa i dentin sijalofosfoprotein). Nije bilo razlike u pogledu
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indukcije proliferacije i diferencijacije ¢elija pulpe izmedu testiranih materijala, pri cemu

Chitosan nije imao negativnog uticaja na dentinogeni potencijal CPC-a [124].

Dickens 1 sar. (2010) su ispitivali moguc¢nosti DPP sa novim kalcijum fofatnim
cementom u smoli. Efikasnost materijala je uporedivana sa svetlosno polimerizuju¢im
kalcijum hidroksidom na neinflamiranoj pulpi pasa i na neinflamiranoj i inflamiranoj
pulpi lasica. Kod pasa, formiranje repartornog dentina je uoceno u vecini uzoraka posle
28 dana, odnosno kod svih uzoraka posle 90 dana. U grupi sa kalcijum hidroksidom
reparatorni dentin nije viden ni u jednom uzorku. Kod lasica, sve neinflamirane pulpe
prekrivene sa oba testirana materijala su demonstrirale formiranje reparatornog dentina.
U grupi sa eksperimentalno inflamiranim pulpama, repartorni dentin je viden u 75%
uzoraka prekrivenih CPC-om i 50% uzoraka prekrivenih kalcijum hidroksidom. Kao i na
zubima pasa i kod lasica je reparatorni dentin bio slican predentinu. Ova studija je
pokazala da ispitivani materijali mogu indukovati stvaranje reparatornog dentina i u
inflamiranoj pulpi, s tim da je reparatorni dentin uocen u vec¢em broju uzoraka i u vecoj

koli¢ini nakon aplikacije CPC-a [52].

Peters i sar. (2010) su utvrdili da CPC u smoli ima sposobnost remineralizacije
karijesnog dentina. Posle eksperimentalnog perioda od 3 meseca, remineralizacija je

kvantifikovana primenom EPMA (engl. electron probe micro-analysis) [150].

Chen 1 sar. (2013) su u cilju pobolj$anja mehanickih svojstava, eksperimentalnom
cementu na bazi hidroksiapatita (43%) i tetrakalcijum fosfata (43%) dodali poliakrilnu
kiselinu (9%). Citotoksi¢nost materijala su poredili sa glas jonomer cementom i sivim
PC-om, na L-929 fibroblastima, MTT i CV testom. Rezultati su ukazali na slicno
ponasanje materijala, sa rastom vijabilnosti ¢elija u funkciji vremena izluzivanja svih
testiranih materijala, ¢ime su pokazali da poliakrilna kiselina ne narusava

biokompatibilnost kalcijum fosfata [40].

Gandolfi i sar. (2012) su sintetisali dva eksperimentalna bioaktivna materijala za
tretman dentinske preosetljivosti. Kalcijum silikathom materijalu su dodali kalcijum
fosfat odnosno kalijum oksalat, a zatim ispitivali sposobnost materijala da okludiraju
dentinske kanali¢e, redukuju permeabilnost i remineralizuju povr$inu dentina.
Eksperimentalne materijale su poredili sa komercijalnim preparatom za redukciju

dentinske permeabilnosti (D-Sense Crystal) i dentin adhezivom (Clear S3 Bond).
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Neposredno nakon potapanja u vestacku pljuvacku rezultati su bili sli¢ni za sve ispitivane
materijale. Medutim, posle 7 dana, eksperimentalni materijali su dali bolje rezultate, Sto

je pripisano stvaranju etringita i1 kalcita na povrSini dentina 1 unutar dentinskih tubula

[78].

2.3. SILERI NA BAZI KALCIJUM SILIKATA | KALCIJUM FOSFATA

2.3.1. Hemijski sastav

Obzirom na dobra bioloSka svojstva kalcijum silikatnih 1 kalcijum fosfatnih
cemenata, poslednjih godina intezivno se ispituju moguénosti njihove primene u svojstvu
endodontskih silera. Kako konzistencija kalcijum silikatnih i kalcijum fosfatnih cemenata
nije prikladna za opturaciju kanala korena, osnovne formulacije materijala se ne mogu
koristiti u te svrhe. Stoga se modifikacije odnose na delimi¢ne izmene u hemijskom
sastavu materijala, pre svega u cilju unapredenja njihove fluidnosti ili unapredenja nacina

dostave materijala.

Danas je na trZiStu dostupna nekolicina  komercijalnih biokeramickih silera
razli¢itih proizvodaca. Jedan od prvih komercijalnih silera na bazi kalcijum silikata je
MTA Filllapex (Angelus, Londrina, Brazil). Ovaj siler na bazi Portland cementa, sadrZi
jos$ bizmut oksid 1 salicilatne smole. BC siler (Brasseler, Savanah, GA, USA) i iROOT
SP siler (Innovative bioceramix, Vancouver, Canada) su biokeramicki, hidrofilni sileri,
razliitih proizvodaca ali gotovo identicnog sastava. Sastoje se od kalcijum silikata i
kalcijum fosfata, sa dodatkom cirkonijum oksida kao rendgen sredstva, 1 ne sadrze
aluminijum. Radi se o unapred pripremljenim silerima, pakovanim u Spricu koji za
vezivanje koriste vlagu iz dentinskih tubula. Prethodnih godina, ovi i sli¢ni komercijalni
sileri kao 1 nove eksperimentalne formulacije testirane su u pogledu fizic¢kih i bioloskih

svojstava.
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2.3.2. Fizi¢ka svojstva

2.3.2.1. Rastvorljivost

Borges i sar. (2012) su poredili rastvorljivost novih kalcijum silikatnih silera
(MTA Fillapex, iROOT SP) sa konvencionalnim silerima (AH Plus, Sealapex), a kao
kontrolni materijal su koristili MTA Angelus. Nakon testa rastvorljivosti, povrSine
materijala su analizirane na SEM/EDX. AH Plus i MTA Angelus su demonstrirali
najmanju rastvorljivost. Kalcijum silikatni sileri kao 1 Sealapex su pokazali izraZenu
rastvorljivost, vecu od propisanog zahteva ISO standarda (MTA Fillapex>14%, iROOT
SP>20% i Sealapex >5%). SEM/EDX analiza je ukazala na morfoloske promene u
izgledu povrSine svih ispitivanih materijala nakon testa rastvorljivosti koja se
manifestovala gubitkom matriksa sa uocljivijim ¢esticama silera. Razli¢itu rastvorljivost
IROOT SP i MTA Fillapex-a, autori su pripisali razlici u veli¢ini polimernog lanca nakon
vezivanja kao i velikoj poroznosti povrSine iROOT SP-a koja je potvrdena i na
SEM/EDX-u. Izrazenu poroznost iIROOT SP-a autori su pripisali prisustvu kalcijum

fosfata u sastavu silera [22].

U istrazivanju de Souza i sar. (2013), kvalitativnom analizom na mikro CT-u, je
uoceno da je poroznost iROOT SP silera nesto ve¢a u odnosu na kalcijum silikatne

cemente (Biodentin, ProRoot MTA), s tim da uocene razlike nisu bile statisticki znacajne

[51].

Vitti i sar. (2013) su poredili rastvorljivost i apsorpciju vode MTA Fillapex-a sa
eksperimentalnim cementom na bazi MTA ismole (butiletilenglikol salicilat, MTAe), uz
dodatak 20% hidroksiapatita (MTAe-HA) ili 20% DCPD (MTAe-DCPD). Veca
rastvorljivost je uocCena kod eksperimentalnih materijala sa dodatkom HA i DCPD u
odnosu na ¢ist MTAe. Svi eksperimentalni cementi testirani u ovom istrazivanju su

pokazali vecu rastvorljivost i apsorpciju vode u odnosu na MTA Fillapex [194].

2.3.2.2. Marginalna adaptacija

Oliveira i sar. (2011) su poredili kvalitet zaptivanja dva nova silera (Endo CPM
Sealer, Argentina i MTA Sealer, Brazil) sa 6 konvencionalnih silera (AH Plus, Sealer 26,
Epiphany, Sealapex, Activ GP i Endofil). Endo CMP siler pored MTA jo§ sadrzi kalcijum
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karbonat, kalcijum hlorid i rendgen kontrasna sredstva. MTA siler se sastoji od belog PC
I bizmut oksida. Nakon opturacije kanala korena i 7-dnevnog vezivanja silera, kvalitet
zaptivanja je pracen metodom prodora bakterija tokom 120 dana. Iako je curenje bakterija
detektovano kod svih silera, kalcijum silikatni sileri su bili losiji od konvencionalnih.

Najbolji rezultati su dobijeni kod AH Plus silera i Sealapex-a [142].

Camilleri 1 sar. (2011) su takode pisali o ve¢oj marginalnoj mikropropustljivosti
kalcijum silikatnih silera u odnosu na konvencionalne silere. Ovi autori su novi kalcijum
silikatni siler (MTA siler, Brazil) poredili sa silerom na bazi ZnO u smoli (Pulp Canal
Sealer, Kerr-Hawe S.A., Bioggio, Switzerland). Nakon opturacije kanala korena
metodom vertikalne kompakcije gutaperke, zuba su potopljeni u vestacki tkivni fluid, a
zaptivanje je procenjivano metodom filtracije fluida posle 24h i 28 dana. Inicijalno,
zaptivajuce sposobnosti testiranih silera su bile sli¢ne, ali su u funkciji vremena bile bolje

kod silera na bazi ZOE u smoli [33].

U istrazivanju Gomes-Filho i sar. (2011), uporedivano je zaptivanje dva
komercijalna silerana bazi MTA (MTA Fillapex i Endo CMP Sealer) sa konvencionalnim
silerom na bazi kalcijum hidroksida (Sealapex), testom prodora boje. Najmanji prodor

boje je izmeren kod MTA Fillapex-a, a najveci kod Endo CMP silera [83].

Gandolfi i sar. su (2013) su mikrokompjuterskom tomografijom procenjivali
kvalitet rubnog zaptivanja posle opturacije ekstrahovanih humanih zuba primenom
Thermafill-a u kombinaciji sa AH Plus odnosno MTA silerom (MTA Flow, sadrzi
hidrofilni organski polimer na bazi etra). Procenat praznina i pukotina je meren posle
imerzije u fosftani rastvor tokom 7 dana i 6 meseci. Nezavisno od ovog ispitivanja,
povrsna morfologija silera je posmatrana na ESEM/EDX posle 24h, 7 128 dana ¢uvanja
uzoraka u fosfatnom rastvoru. U apeksnoj tre¢ini, MTA siler je demonstrirao manje
praznina, dok su u srednjoj i koronarnoj tre¢ini testirani sileri bili sli¢ni. Uocen je trend
smanjivanja praznina od koronarnog ka apikalnom pravcu kod oba silera, $to su autori
objasnili ve¢im pritiskom tokom punjenja i posledi¢no boljom adaptacijom silera.
Takode su primetili smanjivanje poroznosti nakon duzeg ¢uvanja uzoraka u fosfatnom
rastvoru $to je moglo biti posledica ekspanzije silera. Osim toga, ESEM/EDX analiza
uzoraka posle 28 dana, je ukazala na formiranje apatita na povrSini materijala ¢ak 1 kod
AH Plus silera, zbog Cega su autori pretpostavili da je formirani apatit, tokom vremena,

ispunio porozitete unutar silera [79].
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2.3.2.3. Jadina veze sa dentinom

Ersahan i sar. (2010) su jacinu veze novog biokeramickog kanalnog silera iROOT
SP sa dentinom kanala korena, poredili sa komercijalnim kanalnim silerima (Sealapex,
AH Plus i EndoRez). Najveca otpornost na smicanje je uoc¢ena u grupama AH Plus (1.99
MPa) i IROOT SP (1.32) silera. Adhezivnost AH Plus se generalno pripisuje njegovoj
sposobnosti da reaguje sa amino grupama kolagena sa stvaranjem kolagenih veza. S
obzirom na to da iIROOT SP za vezivanje koristi vlagu iz kanala korena, autori su
pretpostavili da se time moze izbeci skupljanje materijala prilikom vezivanja, $to moze

biti razlog njegove dobre veze da dentinom [59].

Dobra veza iIROOT SP-a sa dentinom kanala korena, komparabilna sa AH Plus,
potvrdena je i u istrazivanju Sagsen-a i sar. (2012). U ovom istrazivanju, jacina veze je
testirana nakon konvencionalne opturacije kanala korena (gutapeka i siler). Istovremeno,
IROOT SP je demonstrirao superiorniju vezu u srednjim i apikalnim tre¢inama korenova
u odnosu na MTA Fillapex [161].

Shokouhinejad 1 sar. (2011) takode nakon konvencionalne metode opturacije,
nalaze da je veza biokeramickih silera iROOT SP sa dentinom kanala korena
komparabilna sa vezom AH Plus silera. U ovom istrazivanju nije uocen znacaj
prisustva/odsustva razmaznog sloja na kvalitet veze testiranih silera sa dentinom kanala
korena [172].

2.3.3. Bioloska svojstva

Gomes-Filho i sar. (2009) su ispitivali citotoksi¢nost komercijalnog silera na bazi
kalcijum silikata (Endo-CPM-Sealer, EGEO SRL, Buenos Aires, Argentina). Ovaj siler
po svom sastavu odgovara sastavu MTA uz dodatak kalcijum karbonata koji redukuje pH
vrednosti materijala nakon vezivanja sa 12.5 na 10.0. U kulturi fibroblasta, Endo CPM
siler je pokazao biokompatibilnost slicnu konvencionalnom sileru na bazi kalcijum
hidroksida (Sealapex) i MTA Angelus-u [82].

Bin isar. (2012) su na fibroblastima kineskog hrcka (V79), poredili citotoksi¢nost
MTA Fillapex-a sa belim MTA Angelus-om i AH Plus silerom. U visokim

koncentracijama, MTA Fillapex je ispoljio izrazenu toksic¢nost, slicnu AH Plus sileru,
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dok su oba silera bila znacajno toksi¢nijaod MTA Angelus-a. Toksi¢nost MTA Fillapex-
a je potvrdena i u istrazivanju Silva i sar. (2013). Prema ovom istrazivanju, MTA Fillapex
evidentirana je tokom 5 nedelja testiranja. Toksi¢nost MTA Fillapex-a je povezana sa
toksi¢énim komponentama u sastavu materijala, pre svega sa smolama. lako je AH Plus
siler takode na bazi smole, njegova toksi¢nost je evidentirana tokom prve dve nedelje
nakon me$anja materijala, a posle toga je bio sli¢an kontroli. Ovakve rezultate autori su
pripisali manjem curenju toksi¢nih supstanci iz AH Plus silera u odnosu na MTA Fillapex

[18].

Hakki i sar. (2013) su ispitivali citotoksi¢nost Tech Biosealer Endo silera (TBE,
Isasan, Rovello Porro, ltaly), ¢iji se prah sastoji od belog PC-a sa dodatkom bizmut
oksida dok je te¢na komponenta 4% rastvor artikaina. Toksi¢nost novog silera su
uporedivali sa drugim komercijalno dostupnim silerima (AH Plus, Real Seal, Simpli Seal,
Hybrid Root Seal) na cementoblastima misa OCCM-30. Real-time analiza je ukazala na
znacajnu redukciju prezivljavanja Celija posle izlaganja novom kalcijum silikatnom
sileru. Posle izlaganja manje koncentrovanim izluScima materijala uo€ena je 1 manja

toksi¢nost testiranog silera [89].

Sa ciljem da sintetiSu biokeramicki materijal konzistencije silera, Khashaba 1 sar.
(2009) su cement na bazi monokalcijum fosfata, kalcijum oksida i hidroksiapatita mesali
sa tri razli¢ita polimera: poliakrilnom, polialkenoi¢nom, i maleicnom kiselinom.
Citotoksi¢nost materijala su ispitivali MTT testom, tokom 5 nedelja. Posle direktnog
kontakta materijala sa humanim gingivalnim fibroblastima i L-929 fibroblastima,
dobijene rezultate su poredili sa komercijalnim silerom na bazi kalcijum hidroksida
(Acroseal, Septodont, France). Uocili su da svi testirani materijali deluju toksi¢no na obe
vrste ¢elija, ali i da toksi¢nost zavisi od vrste polimera. Najbolje rezultate su dobili kod
kalcijum fosfatnog cementa zameSanog sa poliakrilnom kiselinom. Toksi¢nost Acroseal-
a, je perzistirala tokom 5 nedelja i pripisana je prisustvu amina u epoksi komponenti

materijala [117].

Zhang i sar. (2010) su ispitivali citotoksi¢nost IROOT SP silera na L 929

fibroblastima misa. Milipore metodom je utvrdeno da je iROOT SP netoksi¢an u vezanom

AH Plus silera. Testiranjem citotoksicnosti izluzaka vezanih materijala MTT testom,
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toksi¢nost svezeg iROOT SP silera, autori su objasnili visokim vredniostima pH povrSine
materijala, odnosno izluzivanjem kalcijum hidroksida i minimalnih koli¢ina smole iz

materijala [204].

U studiji Han i Okiji (2013), potvrdena su bioaktivna svojstva biokeramickih
silera, ali je uoCena razlicita kinetika oslobadanja jona kalcijuma iz materijala na bazi
kalcijum silikata i kalcijum fosfata (BC sealer) u odnosu na ¢iste kalcijum silikatne
materijale (Biodentin, Pro Root MTA). Naime, uoceno je slabije oslobadanje jona
kalcijuma iz BC silera u odnosu na Biodentin i MTA. Dobijeni rezultati su povezani sa
manjim sadrzajem kalcijum silikata u BC sileru, odnosno slabijem stvaranju kalcijum
hidroksida. Pored toga, reakcija vezivanja BC silera ukljucuje reakcije kalcijum fosfata
sa kalcijum hidroksidom radi stvaranja vode i hidroksiapatita. Potrosnja kalcijuma za
stvaranje hidroksiapatita unutar materijala moze biti jo$ jedan razlog manjeg oslobadanju
Ca%*. U ovom istrazivanju je SEM analizom uo&eno i formiranje prstolikih mineralnih
struktura unutar dentina kod svih testiranih materijala, ali je najmanja dubina prodora

minerala uocena kod BC silera §to je takode pripisano slabijem otpuStanju jona [91].

U novijoj literaturi dostupni su podaci i o bioinduktivhom potencijalu novih
biokeramickih silera. Guven i sar. (2013) su poredili efekte iIROOT SP-a i ProRoot MTA
na diferencijaciju stem celija humanih zuba (hTGSCs) i1 depoziciju ¢vrstog tkiva.
Analizirana je eksperesija DSPP, kolagena tipa 1A, aktivnost alkalne fosfataze 1 koli¢ina
istaloZzenog kalcijuma 1 njegovih soli. Zakljuc¢ili su da oba materijala indukuju
diferencijaciju stem celija u ¢elije nalik odontoblastima. Nesto vec¢i induktivni potencijal
MTA u ovom istrzivanju povezan je sa trajanjem eksperimenta (14 dana) uz pretpostavku

autora da bi duze kultivisanje ¢elija moglo dati drugacije rezultate [87].

U studiji Zhang i sar. (2013), takode je potvrdeno da iROOT SP indukuje
osteoblastnu diferencijaciju humanih celija pulpe, ali je na osnovu aktivnosti alkalne
fosfataze kao i ekspresije razli¢itih markera celijske diferencijacije (DSP, OC) suprotno
rezultatima prethodne studije, zakljuceno da je mineralizaciona sposobnost iROOT SP-a

izrazenija u odnosu na MTA [205].
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2.4. NANOMATERIJALI U ENDODONCIJI

Nanotehnologija je polje primenjene nauke koja se bavi dizajnom, sintezom i
primenom uredaja i materijala nano veli¢ine. Veli¢ina Cestica nanomaterijala krece se u
rasponu od 1-100 nm. Obzirom da su osnovne funkcionalne strukture ¢elija i tkiva,
definisane na nanometarskom nivou, nanotehnologijom je moguce sintetisati materijale

sli¢ne biomolekularnim strukturama.

Nanocestice se ponasaju prema zakonima kvantne fizike 1 imaju jedinstvene
fizicke, hemijske 1 bioloSke osobine [110]. Usled toga ¢estice nanostrukturnih materijala

pokazuju drugacija svojstva od Cestica istog materijala ve¢ih dimenzija.

Generalno, nanotehnologijom se poboljsavaju osobine materijala, smanjuje se
njihova masa, povecava stabilnost i unapreduje njihova funkcionalnost. Osnovna
prednost nanomaterijala u odnosu na konvencionalne materijale se ogleda u izrazenoj
aktivnosti Cestica koja je posledica velike aktivne povrSine u odnosu na ukupnu masu i
zapreminu Cestica. Velika reaktivna povrSina i mala veli¢ina obezbeduju izrazeniju
aktivnost Cestica u in vivo uslovima [110]. Tako je razvojem nanostrukturnog srebra
njegovo antimikrobno delovanje, koje je poznato dugi niz godina, povecano za vise od
99%, §to je inteziviralo njegovu primenu u medicini [169]. Sintezom kalcijum fosfatnih
materijala sa nano veli¢inom cCestica mogucée je znacajno unaprediti njihova inace
neadekvatna mehanicka svojstva, pre svega ¢vrstocu, modul elasticnosti i mikrotvrdo¢u
[39]. Poznato da Cestice manje veli¢ine pospeSuju hidrataciju materijala te posledicno
povoljno utiu na njegovo ocvrS¢avanje i vreme vezivanja [7], pa tako nanostruktura

materijala rezultira brzim vezivanjem materijala.

U oblastima biomedicine i farmacije, nanomaterijali se od nedavno koriste za
dostavu i aplikaciju lekova i u tkivnom inzenjeringu. NajéeScée koris¢ene, u ove svrhe su
nanocestice razli¢itih polimera (PEI, PLGA, Chitosan), metala (zlato) i keramike (silika,
hidroksiapatit) [38]. U oblasti stomatologije, nanostrukturni hidroksiapatit je do sada
koriS¢en u tretmanu koStanih defekata, fraktura, perforacija zuba, cista i lezija oko

implanata [169].

Jedno od glavnih pitanja koje se postavlja u vezi sa nanomaterijalima je

bezbednost njihove primene. Obzirom da se radi o novoj tehnologiji, uticaj nanocestica i
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njihovih degradacionih produkata na zdravlje ¢oveka tek treba da se ispitaju. Dosadasnja
istrazivanja nanostrukturnog hidroksiapatita su ukazala na biokompatibilno ponasanje
ovih Cestica. Zhao i sar. (2007) su ispitujuéi citotoksi¢nost nanostrukturnog
hidroksiapatita razli¢itog oblika Cestica (sfericni 1 Stapicasti) MTT testom, ustanovili
visoku metabolicku aktivnost osteoblasta pacova posle kontakta sa obe vrste
nanohidroksiapatita. Osim toga, analizom na SEM-u su uo¢ili izrazeniju proliferaciju
¢elija na povrsini hidroksiapatita sa sferiénim Cesticama, §to su objasnili manjim
promerom ovih ¢estica, odnosno veCom povrSnom zonom koja je mogla rezultirati ve¢om

adhezijom celija [206].

Chen i sar. (2011) su ispitivali uticaj povrSinskog naelektrisanja cestica
nanohidroksiapatita na vijabilnost i proliferaciju osteoblasta MC3T3-E1. Testirani
nanostrukturni hidroksiapatit je bez obzira na koncentraciju i naelektrisanje Cestica doveo
do proliferacije osteoblasta, Sto je potvrdeno MTT i LDH testom. Transmisiona
elektronska mikroskopija (TEM) je pokazala da su i pozitivno i negativno naelektisane
¢estice nanohidroksiapatita penetrirale u Celije, ali je vece upijanje videno sa pozitivno
naelektisanim Cesticama. Dobijene rezultate su objasnili privlacenjem pozitivno

naelektrisanih Cestica od strane negativno naelektrisanih ¢elijskih membrana [38].

U nedavnoj studiji Shahoon i sar. (2013), citotoksi¢nost nanostrukturnog
hidroksiapatita (nHA) je uporedivana sa nanostrukturnim srebrom. Toksi¢nost materijala
u koncencentacijama od 5, 10, 20, 30, 40 i 50 ppm, je ispitivana MTT testom na L929
fibroblastima, tokom 24h, 48h i 72h. Sa porastom koncentracije i vremena izlaganja,
uocen je samo blag porast toksi¢nosti nHA koji nije bio statisticki zna€ajan. Suprotno
tome, nanostrukturno srebro je ispoljilo znacajnu toksi¢nost u koncentraciji > 20 ppm vec
posle 48h. Razlike u rezultatima autori su objasnili razli¢itim fizickohemijskim i
strukturalnim karakteristikama materijala odnosno razli¢itom geometrijom i hemijom

povrsine materijala, koje odreduju njegovu biokompatibilnost [169].

Od pre par godina, na trziStu Severne Amerike, dostupan je prvi komercijalni
nanostrukturni endodontski cement na bazi kalcijum silikata i kalcijum fosfata pod
imenom Bioagregat (Bioagreggate, Innovative BioCeramix Inc, Vancouver, BC,
Canada), sa sli¢nim indikacijama kao 1 MTA. Pored kalcijum silikata (dikalcijum i
trikalcijum silikat) i1 hidroksiapatita (monobazni kalcijum fosfat), sadrzi jo$ i kalcijum

hidroksid i amorfni SiO,. Materijal ne sadrzi aluminijum, a kao rendgen kontrasno
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sredstvo je dodat tantalum oksid. De Deus i sar. (2009) su citotoksi¢nost (izluzaka) ovog
materijala ispitivali multiparametrijski (XTT, NR, CV), na ¢elijama humane kostane srzi.
Na bazi dobijenih rezultata su zakljucili da Bioagregat, u in vitro uslovima, ispoljava
biokompatibilnost sli¢nu belom MTA Angelus-u, ali su takode uocili da duze izluZivanje

oba ispitivana materijala (72h/24h) rezultira izrazenijom redukcijom vijabilnost ¢elija
[50].

Khalil i sar. (2013) su poredili sistemske toksi¢ne efekte Bioagregata i ProRoot
MTA na jetri i bubrezima pacova nakon subkutane implantacije materijala. Zakljucili su
da oba materijala ispoljavaju toksi¢ne efekte na udaljenim organima, ali da je toksi¢nost
MTA izraZenija. IzraZenije sistemske toksi¢ne efekte MTA su pripisali ve¢em sadrzaju
arsena nego Sto je dozvoljeno ISO standardom. Po misljenju ovih autora do ovakvih
rezultata mogla je dovesti i produkcija inflamatornih IL-1 i IL-6 citokina u subkutanom
tkivu, koji su mogli pre¢i u cirkulaciju i izazvati inflamatorne reakcije u udaljenim

organima [116].

Nedavno je patentiran 1 nano MTA, koji je po svom sastavu sli¢an belom MTA-
u, ali sa znacajno manjim Cesticama. U odnosu na konvencionalni beli MTA, nano MTA
se vezuje deset puta brze i pokazuje vecu otpornost na kiselu sredinu, ve¢u mikrotvrdocu
1 duplo manju poroznost [158]. Saghiri i sar. (2013) su u svom istrazivanju uporedivali
jac¢inu veze nano MTA, Bioagregata i MTA Angelus-a sa dentinom kanala korena.
Popre¢ne sekcije korenova debljine 2 mm su napunjene test materijalima, a zatim
inkubirane u simuliranom tkivnom fluidu tokom 72h. Rezultati push-out testa su ukazali
na znacajno vece vrednosti za nano MTA u odnosu na ostale test materijale. Bioagregat
je, iako po svojoj strukturi takode nano cement, pokazao manju otpornost na smicanje u

odnosu na nano MTA i MTA Angelus [159].

2.5. EKSPERIMENTALNI NANOSTRUKTURNI BIOMATERIJALI NA
BAZI AKTIVNIH KALCIJUMSILIKATNIH SISTEMA |
HIDROKSIAPATITA

Predmet ovog istrazivanja su dva nova, eksperimentalna, nanostrukturna
biomaterijala  sintetisana u Institutu nuklearnih nauka u Vin¢i, prema recepturi V.

Jokanovica i saradnika. Prvi materijal je na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS), odnosno
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na bazi trikalcijum i dikalcijum silikata [CasSiOs (CsS) i1 213-CaSiO, (13-C.S)]. Drugi
materijal je meSavina hidroksiapatita sa kalcijumsilikatnim sistemom (HA-CS). Oba
materijala sadrze jo$ brzovezujuci dihidrat gipsa (CaSO,-2H20) i barijum sulfat (BaSO4)
[143].

Materijali su sintetisani nanotehnologijom, odnosno inovativnom kombinacijom
hidrotermalne sol-gel metode i metode samosagorevjuéih talasa (kombinacija sol-gel i
visokotemperaturne sinteze). Za sintezu kalcijumsilikatnog sistema (CS) je upotrebljeno
35.59 g CaCl,'5H,0 (Merck, Hohenbrunn, Germany) i 15g, 30% silika sol rastvora. Za
dobijanje aktivne silikatne faze, trikalcijum silikat (C,;S) i dikalcijum silikat (C.S) su
koris¢eni u odnosu 2:1. Ovoj mesavini je dodato 4.55g Al(C2H30>) radi dobijanja male
koli¢ine aktivne C;A faze (~3%), a zatim i 71.3g NH.NO: (Fluka, Seelze, Germany) u
svojstvu oksidacionog sredstva, 53.51 g limunske kiseline (CeHg07-H20, Alfa Aesar) u
svojstvu goriva tokom reakcije sagorevanja i 0.255g pseudo-boemita. MeSavina je susena
na 80°C radi dobijanja gela, a zatim na 150°C radi uklanjanja vode. Porast temperature na
180°C je rezultirao paljenjem gela sa snaznom samosagorevaju¢om reakcijom uz
oslobadanje velike koli¢ine gasa. Zatim su, brzim suSenjem na bakarnim plofama,
dobijene nisko kristalizovane, visoko reaktivne 13-C.S i C.S faze. Dobijeni prah je dalje
spaljivan na 650°C tokom 4h, a zatim su mlevenjem u trajanju od nekoliko minuta

dobijene Cestice male veli¢ine.

Za pripremu finalne meSavine materijala CS pored kalcijumsilikatnog sistema,
CsS i B-C.S (60% ukupne koli¢ine), koris¢eno je jo§ 20% brzovezujuceg gipsa i 20%
barijum sulfata [111].

Unapredenom tehnologijom dobijen je kalcijum silikatni materijal u ¢ijoj se
strukturi razlikuju tri hijerarhijska nivoa: aglomerati veli¢ine nekoliko mikrometara, koji
su izgradeni od Cestica elipsoidnog oblika, veli¢ine 117- 477 nm, koje se sastoje od jos§

manjih elemenata-kristalita, veli¢ine 20 nm [143].

Drugi materijal (HA-CS) je mesavina hidrokisapatita, dobijenog hidrotermalnom
metodom i kalcijusilikatnih sistema dobijenim na prethodno opisan naéin. Finalna
mesSavina materijala HA-CS se sastoji od 40% hidroksiapatita, 20% CS sistema, 20%
brzovezujuéeg  gipsa i 20% BaSO4. Cestice hidrotermalnog hidroksiapatita su

nepravilnog, uglavnom kruznog oblika, promera 60 - 470 nm.
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U oba materijala dodato je 0.65% PBTCA (2-phosphonobutane-1,2,4-
tricarboxylic acid, Syntechem, Changzhou, Jiangsu, China), u svojstvu plastifikatora
[111].

Hidratacijom materijala CS i HA-CS nastaju kalcijum silikatni hidratni gel
(tobermorit), kristalni kalcijum hidroksid (portlandit) i amorfni Ca(OH)., etringit,
amorfna faza nalik etringitu, gips, hidroksiapatit i barit. U hidratisanom CS cementu
vecéina Cestica ne prelazi 75 nm, dok u hidratisanom HA-CS cementu prose¢na veli¢ina

Cestica iznosi 170-260 nm [111].

Nanostruktura novosintetisanih materijala obezbeduje izrazenu aktivnost Cestica
koja rezultira brzim vezivanjem cemenata. Vezivanje materijala CS poc¢inje posle 3 + 0.1
min, a vezivanje materijala HA-CS posle 5 + 0.1 min, od pocetka meSanja materijala sa
vodom, a kompletno se zavrsava posle 10 = 0.15 min (CS) odnosno 15 £ 0.15 min (HA-
CS). Kompresivna snaga materijala CS iznosi 29.5 + 0.5 MPa posle 24h odnosno 35.7 +
0.5 MPa posle 28 dana. Kompresivna snaga materijala HA-CS iznosi 32.6 + 0.5 MPa
posle 24h odnosno 37.4 £ 0.5 posle 28 dana [143].

Za potrebe ispitivanja moguénosti primene novosintetisanih nanostrukturnih
biomaterijala u svojstvu endodontskih silera, osnovne formulacije materijala CS i HA-
CS su modifikovane dodatkom modifikovanih etara skroba, hidroksimetil celuloze i
modifikovanih montimorilonita ¢ime su dobijeni CS siler i HA-CS siler. Izmenama u
sastavu unapredena je plasti¢nost 1 fluidnost materijala i korigovano radno vreme i vreme
vezivanja. Vezivanje CS silera pocinje nakon 8 minuta, HA-CS silera posle 15 minuta, a
zavrSava se nakon 35 minuta (CS siler), odnosno 45 minuta (HA-CS siler), od pocetka
mesanja sa destilovanom vodom. Svi dodaci kojima su modifikovane reoloSke osobine

materijala i vreme vezivanja dodati su u ukupnom iznosu do 3% ukupne mase materijala.
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3.

CILJ

Osnovni cilj istrazivanja je bio da se ispitaju fizicka i bioloSka svojstva

eksperimentalnih nanostrukturnih biomaterijala na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS),

mesavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS) i silera na bazi

kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) i meSavine hidroksiapatita 1 kalcijumsilikatnih

sistema (HA-CS siler).

U skladu sa osnovnim ciljem definisani su slede¢i zadaci:

1.

Ispitati rastvorljivost i poroznost materijala CS i HA-CSi silera CS i
HA-CS

Ispitati marginalnu mikropropustljivost materijala CS i HA-CS nakon
aplikacije u interradiksne perforacije ekstrahovanih zuba

Ispitati jacinu veze materijala CS i HA-CS i sileraCS i HA-CS sa dentinom
kanala korena

Ispitati citotoksi¢nost materijala CS i HA-CSisilera CS i HA-CS uin vitro
uslovima u kulturi ¢elija

Ispitati biokompatibilnost i bioinduktivnost materijala CS i HA-CS u

in vivo uslovima na animalnom modelu

U okviru analize nau¢ne problematike postavljene su slede¢e hipoteze:

e Fizicka svojstva eksperimentalnih nanostrukturnih biomaterijala na bazi kalcijum

silikatnih sistema i meSavine hidroksiapatita i kalcijum silikatnih sistema su

komparabilna sa svojstvima komercijalnih materijala slicnog hemijskog sastava

e Eksperimentalni nanostrukturni sileri na bazi kalcijum silikatnih sistema i

meSavine hidroksiapatita 1 kalcijum silikatnih sistema su po svojim fizi€kim

svojstvima komparabilni sa konvencionalnim kanalnim silerima

e Eksperimentalni nanostrukturni biomaterijali na bazi kalcijum silikatnih sistema i

mesSavine hidroksiapatita i kalcijum silikatnih sistema poseduju biokompatibilna

svojstva i favorizuju reparatorne procese tkiva.
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4. MATERIJAL | METODE

Prema postavljenim ciljevima istrazivanje je realizovano u dva pravca i to
ispitivanjem fizi¢kih, odnosno ispitivanjem bioloskih svojstava eksperimentalnih
nanostrukturnih biomaterijala. Istrazivanja su odobrena od strane Etickog odbora

Stomatoloskog fakulteta, Univerziteta u Beogradu (Protokol br. 36/21, 20/06/2013).

4.1. ISPITIVANJE FIZICKIH SVOJSTAVA NANOSTRUKTURNIH
BIOMATERIJALA NA BAZI KALCIJUMSILIKATNIH SISTEMA
I MESAVINE HIDROKSIAPATITA I KALCIJUMSILIKATNIH
SISTEMA

Ispitivanje fizickih svojstava materijala je realizovano u Laboratoriji za
istrazivanja dentalnih materijala na Klinici za bolesti zuba 1 endodonciju, StomatoloSkog

fakulteta, Univerziteta u Beogradu.

4.1.1. ISPITIVANJE RASTVORLIIVOSTI | POROZNOSTI

4.1.1.1. Testirani materijali

Testirani su materijal na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS) i materijal na bazi
mesavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS). Kao kontrolni materijal
koris¢en je beli Mineral Trioksid Agregat, MTA (White MTA, Angelus® Solugdes
odontolégicas Londrina, Brazil). Takode su testirani sileri na bazi kalciumsilikatnih
sistema (CS siler) i meSavine hidroksiapatita i kacijumslikatnih sistema (HA-CS siler).

Kao kontrolni siler koriséen je Acroseal (Septodont, France).
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4.1.1.2. Priprema uzoraka

Eksperimentalni materijali (zameSani sa destilovanom vodom u odnosu 3:1) i
kontrolni materijali (zameSani prema upustvu proizvodaca) su postavljeni u plasticne
kalupe prec¢nika 5 + 0,1 mm i dubine 2 = 0,1 mm. Za svaki materijal napravljeno je po 5
uzoraka. Nakon vezivanja materijala u inkubatoru na 37°C tokom 24 h, uzorci materijala
su izvadeni iz kalupa i izmereni na vagici (Acculab, Sartorius group, Getingen, Germany)
sa precizno$¢u od 0,0001 g. Dobijene vrednosti oznacene su kao inicijalna suva masa
materijala (mz). Posle izratunavanja zapremine (V) uzoraka vezanih materijala, uzorci su
(svaki posebno) postavljeni u plasti¢ne kontejnere sa 5 mL vestackog tkivnog fluida (engl.
Hank’s balanced salt solution, HBSS). Uzorci materijala, u zatvorenim plasticnim

kontejnerima, su potom inkubirani na 37°C, tokom 28 dana.

Slika 1. Kalup za pripremu uzoraka materijala

4.1.1.3. Merenje upijanja teCnosti (bubrenja materijala) tokom 28 dana u

veStaGkom tkivnom fluidu

Merenje koli¢ine upijene tecnosti (bubrenje uzoraka materijala) realizovano je u 5
vremenskih intervala, posle 1, 7, 14, 21 i 28 dana od potapanja uzoraka u vestacki tkivni
fluid. U navedenim vremenskim intervalima, uzorci materijala su izvadeni iz tecnosti,
blago posuseni filter papirom i izmereni, a zatim vraceni u vestacki tkivni fluid. Izmerene
vrednosti mase uzoraka oznacene su kao masa (m) uzoraka u ispitivanim vremenskim
intervalima. Koli¢ina upijene tecnosti (bubrenje uzoraka) u svakom ispitivanom

vremenskom intervalu izracunata je prema formuli:

Upijena te¢nost (bubrenje uzoraka) = (m-ma) / V
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4.1.14.  Merenje sorpcije tecnosti, rastvorljivosti i poroznosti materijala posle 28

dana u vestackom tkivnom fluidu

Posle 28 dana, uzorci su izvadeni iz vestackog tkivnog fluida, i izmerena masa
uzoraka materijala oznacena je kao m2. Zatim su uzorci isuseni silica gelom do
uspostavljanja konstantne mase (24 h), koja je oznacena kao finalna suva masa materijala,
ms. Za svaki uzorak testiranih materijala potom su izracunate vrednosti sorpcije te¢nosti,

rastvorljivosti i poroznosti materijala prema slede¢im formulama [65]:
Sorpcija te¢nosti (ug/mms) = (M2 - ms) / V
Rastvorljivost (ng/mms) = (m1-ms) / V

Poroznost (%) = [(mz-mz) / m1] x 100

Slika 2. Vagica za merenje mase uzoraka materijala

Vrednosti apsorpcije tecnosti i rastvorljivosti materijala, posle 28 dana u
veStackom tkivnom  fluidu, izrazene su takode i u procentima (%) prema formulama

[77]:
Apsorpcija te¢nosti (%) = [( mz - ms) / m3] x 100

Rastvorljivost (%) = [( ms - m1) / m1] x 100
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4.1.1.5. Ispitivanje rastvorljivosti i poroznosti silera

Na osnovu pilot studije, u kojoj je uoCeno da eksperimentalni sileri na bazi
kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) 1 meSavine hidroksiapatita 1 kalcijumsilikatnih
sistema (HA-CS siler) pokazuju znake dezintegracije posle 7 dana u vestatkom tkivnom
fluidu, njihova ratvorljivost i poroznost testirana je posle eksperimentalnog perioda od
24h. Priprema uzoraka silera realizovana je po istom protokolu kao i za osnovne
formulacije materijala, CS i HA-CS. Kao kontrolni siler kori$¢en je Acroseal (Septodont,
France). Posle 24h u vestatkom tkivnom fluidu apsorpcija te¢nosti i rastvorljivost

testiranih silera izracunate su prema slede¢im formulama [77]:
Apsorpcija teénosti (%) = [( mz - m3) / m3] x 100

Rastvorljivost (%) = [( ms - m1) / mi] x 100

4.1.1.6. Statisti¢ka analiza

Dobijeni rezultati su statisticki obradeni primenom jednofaktorskog ANOVA

testa sa Tukey post-hoc testom. Nivo znacajnosti utvrden je na a= 0.05.
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4.1.2. ISPITIVANJE MARGINALNE MIKROPROPUSTLIJIVOSTI

4.1.2.1. Testirani materijali

Testirani su materijal na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS) i materijal na bazi
mesSavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS). Kao kontrolni materijal
je koris¢en beli MTA (MTA Angelus®).

4.1.2.2. Priprema uzoraka

Istrazivanje je realizovano na 34 humana, ekstrahovana, maksilarna i
mandibularna molara sa potpuno razvijenim i nefuzionisanim korenovima. Pristupni
kaviteti su preparisani visokoturaznom busilicom, nakon ¢ega je ru¢nim K turpijama (K-
files, VDW Gmbh, Germany) utvrdena radna duzina kanala korena, na 1mm krace od
anatomskog foramena. Kanali korena su preparisani Crown-Down tehnikom, serijom
masinskih endodontskih instrumenta Bio Race (FKG Dentaire, Swiss Dental Products,
Switzerland) do # 30 na radnoj duzini. Tokom instrumentacije, kanali su ispirani 0.5%
NaOCl-om. Za finalno ispiranje je koris¢eno 5 ml 10% limunske kiseline (tokom 1
minuta) 1 5 ml 0.5% NaOCl-a. Kanali su posuseni papirnim poenima i opturisani
monokonom tehnikom uz siler Acroseal (Septodont, France), a zatim inkubirani 7 dana,

u suvoj sredini na 37°C.

Po vezivanju silera, u centru poda pulpne komore, kolenjakom i okruglim
borerom veli¢ine #4, preparisane su interradiksne perforacije. Sirina perforacija je
odgovarala promeru borera, dok je dubina zavisila od debljine poda pulpne komore. Posle
ispiranja preparisanih kaviteta destilovanom vodom i suSenja, zubi su nasumic¢no

podeljeni u tri eksperimentalne grupe sa po 10 zuba:

Grupa 1: za zatvaranje perforacija je koris¢en materijal CS
Grupa 2: za zatvaranje perforacija je koris¢en materijal HA-CS
Grupa 3: za zatvaranje perforacija je korisS¢en MTA

Pozitivnu kontrolnu grupu su ¢inila dva zuba kod kojih perforacije nisu zatvorene

materijalima. Negativnu kontrolnu grupu cinila su dva intaktna zuba bez perforacija.
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Pre aplikacije testiranih materijala, zubi su do nivoa gledno-cementne granice
postavljeni u sunder natopljen vesStakim tkivnim fluidom (engl. Hank’s balanced salt
solution, HBSS). Materijali su zameS$ani metalnim Spatulama na sterilnim staklenim
ploCicamaiu kavitete kondezovani amalgamskim nabijacima. CS i HA-CS su zameSani
sa destilovanom vodom u odnosu 3:1. MTA je zameSan prema upustvu proizvodaca.
Preko materijala je postavljena vlazna vatica, a zatim su zubi inkubirani na 37°C tokom
24 h. Po vezivanju materijala pristupni kaviteti su definitivno zatvoreni kompozitom i
zubi su, u sunderu natopljenim vesStackim tkivnim fluidom, inkubirani na 37°C, narednih

6 meseci.
4.1.2.3. Merenje marginalne mikropropustljivosti testom prodora boje

Posle 6 meseci, marginalna mikropropustljivost je ispitivana metodom pasivnog
prodora boje. Zubi su premazani sa dva sloja laka, osim u predelu materijala u furkaciji
(Imm oko materijala). Zatim su potopljeni u 50% rastvor srebro nitrata (AgNO3) tokom
2 h, a potom isprani u fotografskom razvijacu tokom narednih 6 h. Zubi su longitudinalno
seCeni u predelu perforacija, dijamantskim diskom debljine 0.7 mm, linearnom

preciznom testerom sa vodenim hladenjem (Isomet testera 4000, Buehler, Lake BIuff,
IL, USA).

Slika 3. Longitudinalni presek zuba u predelu interradiksne furkacije

Prodor boje izmedu materijala 1 zidova kaviteta je analiziran svetlosnim
mikroskopom 1 fotografisan na uvelicanju x30. Merenje dubine prodora boje je
realizovano metodom kvantifikovanja vizuelnih informacija kompjuterskim programom
za obradu slike (Adobe Photoshop CS5 Extended, verzija 12.0 x 32). Dobijene vrednosti

su izrazene u milimetrima.
4.1.2.4. Statisticka analiza

Dobijeni rezultati su statisti¢ki obradeni primenom jednofaktorskog ANOVA testa

sa Tukey post-hoc testom. Nivo znacajnosti utvrden je na a= 0.05
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4.1.3. ISPITIVANJE JACINE VEZE MATERIJALA SA DENTINOM KANALA
KORENA

4.1.3.1. Testirani materijali

Testirani su materijal na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS), materijal na bazi
mesavine hidroksiapatita i  kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS), i sileri na bazi
kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) 1 meSavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih
sistema (HA-CS siler). Kao kontrolni materijali su kori$¢eni beli MTA (MTA Angelus®)
I konvencionalni siler na bazi kalcijum hidroksida, Acroseal (Septodont, France).

4.1.3.2. Priprema uzoraka materijala i silera - dentinski diskovi

Istrazivanje je realizovano na jednokorenim, ekstrahovanim humanim zuba
priblizne duzine korenova. Zubi su ukalupljeni u gips, a zatim su korenovi seceni
perpendikularno u odnosu na uzduznu osovinu zuba, dijamantskom testerom promera 0,7
mm sa vodenim hladenjem (Isomet testera; Buehler, Lake Bluff, IL, USA). Na svakom
zubu, iseene su tri popre¢ne sekcije, debljine 2 + 0,1 mm. Prostori kanala korena svakog
uzorka (popre¢ne sekcije korena) prosireni su dijamantskim borerom dijametra 1.3 mm
u specijalno konstruisanoj stonoj busilici u cilju dobijanja standardizovanih kaviteta

precnika (1.3 mm).

Slika 4. Stona busilica za preparaciju kaviteta na dentinskim diskovima
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Dentinski diskovi potom su potopljeni u 17% rastvor EDTA tokom 60 s, isprani

destilovanom vodom i posuseni, a zatim nasumi¢no podeljeni u 6 grupa (n==8):
Grupa 1: Kaviteti ispunjeni materijalom CS

Grupa 2. Kaviteti ispunjeni materijalom HA-CS

Grupa 3: Kaviteti ispunjeni materijalom MTA

Grupa 4: Kaviteti ispunjeni silerom CS

Grupa 5: Kaviteti ispunjeni silerom HA-CS

Grupa 6: Kaviteti ispunjeni silerom Acroseal

Materijali CS i HA-CS, kao i sileri CS i HA-CS su zameS$ani sa destilovanom
vodom u odnosu 3:1. Kontrolni materijali su zameSani prema upustvu proizvodaca.
Nakon meSanja, materijali su postavljani u preparisane kavitete, a viSak materijala je
uklonjen plasti¢nim instrumentom. Svi uzorci su potom uvijeni u gazu natopljenu PBS-

om, iu zatvorenim plastiénim kontejnerima inkubirani na 37°C tokom 7 dana.

Merenje jacine veze testom smicanja- “push-out”

Posle 7 dana, merenje jaCine veze materijala sa dentinom je realizovano testom
smicanja, na univerzalnom meracu sile (PCE-FM 200, PCE group, Germany). Uzorci su
fiksirani na metalne nosace sa centralnom Supljinom ve¢om od najveceg dijametra kanala
kako bi se omogucila nesmetana dislokacija kanalnog punjenja (materijala). Uzorci su
izloZeni sili pri konstantnoj brzini utiskivata od Imm/min, do momenta dislociranja
(frakture) materijala. Sila je aplikovana putem metalnog utiskivac¢a promera 1 mm, Koji
je prilikom utiskivanja bio u kontaktu samo sa kanalnim punjenjem (materijalom).
Vrednosti sile u momentu frakture materijala su snimane u programu Lutron (specificno
dizajniranom za pomenuti merac sile) 1 izraZene u Njutnima. Jacina veze materijala sa

dentinom korena je izrazena u MPa i izracunata je prema formuli (86):
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JaCina veze (MPa)=F /mxdxh
F - maksimalna vrednost sile u Njutnima (N)
d - dijametar kaviteta (1.3mm)

h - debljina sekcije korena (2 mm)

Slika 5. Univerzalni merac sile

4.1.3.3.Priprema uzoraka silera - konvencionalni metod

Istrazivanje je obavljeno na 30 maksilarnih, centralnih sekuti¢a, priblizne duZzine
korenova. Nakon preparcije pristupnih kaviteta i trepanacije krova pulpne komore, radna
duzina kanala je utvrdena ru¢nim K turpijama (K-files, VDW Gmbh, Germany) na 1 mm
kra¢e od anatomskog foramena. Kanali korena su preparisani Crown - Down tehnikom,
serijom masinskih endodontskih instrumenata Bio RaCe (FKG Dentaire, Swiss Dental
Products, Switzerland) do velicine #35 na radnoj duzini. Izmedu instrumenata, kanali su
ispirani sa 2 mL, 0.5% NaOCl-a. Za finalno ispiranje je koris¢eno 5 mL 10% limunske
kiseline (tokom 1 minuta) i 5 mL 0.5% NaOCl-a. Nakon toga, kanali su posuseni papirnim

poenima i zubi nasumi¢no podeljeni u tri grupe od po 10 uzoraka:
Grupa 1: Za opturaciju kanala korena je koris¢en CS siler
Grupa 2: Za opturaciju kanala korena je koris¢en HA-CS siler

Grupa 3: Za opturaciju kanala korena je koriS¢en Acroseal
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Sileri CS i HA-CS su zames$ani sa destilovanom vodom u odnosu 3:1. U kanale
korena su aplikovani lentulo spiralom a zatim kompaktovani ru¢nim kompakterima.
Acroseal je zameSan prema upustvu proizvodaca 1 u kanale korena aplikovan lentulo

spiralom. Za opturaciju su koriS¢eni samo navedeni sileri bez gutaperka poena.

Pristupni kaviteti potom su privremeno zatvoreni, a zubi postavljeni u sunder
natopljen vestackim tkivnim fluidom, do nivoa cemento-gledne granice i inkubirani na
37°C, tokom 7 dana do potpunog vezivanja silera. Zatim su ukalupljeni u gips i iseeni
perpendikularno u odnosu na uzduznu osovinu dijamantskom testerom promera 0.7 mm
(Isomet). Kod svakog zuba ise¢ene su 3 poprecne sekcije, debljine 1 £ 0.1 mm, u srednjoj

tre¢ini korena. Adhezivna povrSina svakog uzorka je izracunata prema formuli (57):

Adhezivna povrsina uzorka silera (mm?) = [(D1+D2) /2] xtx h

D1 - najveci dijametar uzorka
D2 - najmanji dijametar uzorka
n—3.14

h — debljina uzorka

Merenje jaCine veze testom smicanja —  push-out”

Merenje jaCine veze testom smicanja realizovano je prema protokolu opisanom
za testiranje dentinskih diskova. Ja¢ina veze materijala sa dentinom kanala korena

izrazena je u MPa i izraCunata prema formuli (57):

Ja¢ina veze (MPa) = Fmax / adhezivna povrSina uzorka
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4.1.3.4. Analiza fraktura materijala

Popre¢ne sekcije korenova analizirane su na svetlosnom mikroskopu na
uveli¢anju x 30, da bi se utvrdio tip nastale frakture, koje su klasifikovane kao: adhezivne

(na spoju materijala i dentina), kohezivne (unutar materijala ili dentina) i mesovite.

4.1.3.5. Statisti¢ka analiza

Dobijeni rezultati su statisticki obradeni primenom jednofaktorskog ANOVA
testa sa Tukey post-hoc testom. Nivo znacajnosti utvrden je na a= 0.05.
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4.2. ISPITIVANJE BIOLOSKIH SVOJSTAVA NANOSTRUKTURNIH
BIOMATERIJALA NA BAZI KALCIJUMSILIKATNIH SISTEMA
| MESAVINE HIDROKSIAPATITA I KALCIJUMSILIKATNIH
SISTEMA

4.2.1. ISPITIVANJE CITOTOKSICNOSTI MATERIJALA: IN VITRO STUDIA

Ispitivanje citotoksi¢nosti materijala je realizovano na Bioloskom fakultetu,
Univeziteta u Beogradu. Ispitivanje je sprovedeno u skladu sa preporukama
medunarodnog 1SO standarda (1ISO 10993-5:2009, Part 5: Test for cytotoxicity: in vitro
method).

4.2.1.1.Testirani materijali

Ispitivana je citotoksi¢nost materijala na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS),
meSavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS) i citotoksi¢nost silera na
bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) 1 silera na bazi meSavine hidroksiapatita i
kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS siler). Kao kontrolni materijali korisé¢eni su beli MTA
(MTA Angelus®). Testirana je citotoksi¢nost svezih rastvora materijala i silera, odnosno

citotoksi¢nost izluZzaka vezanih materijala i silera.

Priprema sveZih rastvora materijala

Stok svezih rastvora materijala i Silera (4 ml) je pripremljen rastvaranjem praha
testiranih materijala u hranljivom medijumu (Dulbecco Modified Eagle Medium,
DMEM; PAA Laboratories Gmbh, Pasching, Austria), u odnosu 100 mg/l1 mL.
Citotoksi¢nost svezih rastvora materijala 1 silera je testirana u cetiri opadajuce

koncentracije: 100 mg/mL, 50 mg/mL, 25 mg/mL i 12.5 mg/mL (1:1, 1:2, 1:4, 1:8).

Priprema izluzaka vezanih materijala

Eksperimentalni materijali su zameSani sa destilovanom vodom u odnosu 3:1.
MTA je zameSan sa destilovanom vodom u odnosu 3:1, prema upustvu proizvodaca.

Pripremljeni materijali su postavljeni u plasti¢ne kalupe pre¢nika 5 mm i dubine 2 mm.
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Za svaki materijal je napravljeno po 12 uzoraka, nakon ¢ega su uzorci inkubirani 24h, na
37°C do potpunog vezivanja materijala. Uzorci materijala su potom sterilisani UV
svetloS¢u tokom 30 minuta, a zatim postavljeni u 12-bunarske ploce za kultivisanje, po
dva uzorka svakog materijala u 2 mL hranljivog medijuma (DMEM) po bunaru. Odnos
povrsine uzorka i zapremine medijuma iznosio je priblizno 71 mm?mL. U cilju
izluzivanja materijala uzorci su u zatvorenim ploCama za kultivisanje inkubirani u
atmosferi sa 5% CO2 na 37°C tokom 21 dana. Testirana je citotoksi¢nost nerazblazenih,
100% 1 razblaZenih, 50% (nerazblaZeni izluSci:medijum, 1:1) izluZaka materijala i silera

posle 24h, 7 dana i 21 dan izluZivanja.

Pre ispitivanja citotoksicnosti, svezi rastvori materijala 1 izluSci vezanih materijala
su sterilisani filtriranjem kroz 0.45 um filtere (SMI-Labhut Ltd, Gloucester, GL28EY,
UK).

4.2.1.2. Celijska kultura

Citotoksi¢nost materijala je ispitivana na humanim fibroblastima plu¢éa MRC-5
(ECACC N°84101801). Celije su gajene na standardan na¢in, u flaskovima povriine
75cm? (Sarstedt Inc, Newton, NC, USA), u hranljivom medijumu (DMEM) uz dodatak
10% fetalnog govedeg seruma, 2 mL L-glutamina i 100 1U/ml pencilin/streptomicina.
Celijske kulture su inkubirane na 37°C, u atmosferi vazduha sa 5% CO2 (MRC Scientific
instruments, Holon, Israel) do formiranja monoslojne kulture, $to je potvrdeno svetlosnim
mikroskopom (Boeko, Germany). Celije su potom isprane fizioloskim rastvorom,
odvojene 0.25% tripsinom, centrifugirane i resuspendovane u hranljivom medijumu.
Vijabilnost ¢elija je proverena 0.4% tripan blu rastvorom, nakon ¢ega je odreden ukupan
broj éelija. Celije su zatim zasejavane u 96-bunarske mikrotitarske ploce (10 000 éelija /

100 pL medijuma po bunaru) i inkubirane 24 h do formiranja monosloja.

4.2.1.3. Test citotoksi¢nosti

Iz mikrotitarskih ploca je uklonjen medijum a u bunare sa ¢elijama je dodato po
200 uL testiranih materijala. Svezi rastvori materijala i izIuSci vezanih materijala u svakoj

gore pomenutoj koncentraciji su testirani u po 6 bunara. Pozitivna kontrola (medijum) i
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negativna kontrola (¢elije bez materijala) su takode testirane u po 6 bunara. Kompletna
procedura je izvedena pod asepticnim uslovima u Laminaru (BIO-CL-130, EHRET
Gmbh & CO.KG). Po dodavanju materijala, mikrotitarske ploce sa ¢elijama su inkubirane
20h u atmosferi sa 5% CO2 na 37°C. Nakon toga materijali su uklonjeni a ¢elije isprane
fizioloskim rastvorom. Citotoksi¢nost materijala je odredivana MTT testom, koris§éenjem
1-(dimethyltiazol-2-yl) -2,5 diphenyl tetrazolium bromide (MTT), kao indikatora ¢elijske
vijabilnosti. U svaki bunar dodato je 200 pl, 10% MTT (20 uL MTT u 180 pl medijuma),
nakon ¢ega su ploce inkubirane 3 h. Posle pazljivog uklanjanja MTT-a, u svaki bunar je
dodato 200 pL dimetil sulfoksida (DMSO), da bi se rastvorili formirani kristali
formazana. Opticka gustina rastvorenih produkata formazana kvantifikovana je
spektrofotometrijski na ELISA ¢itatu (Termo Sientific Multiscan FC, Finland) na

talasnoj duzini od 570 nm. Procenat vijabilnosti ¢elija izraunat je prema formuli:

100% x (OD test materijal — OD medijum) / (OD kontrola- OD medijum)

4.2.1.4. Analiza pH vrednosti sveZih rastvora materijala i izluzaka vezanih materijala

Vrednosti pH svezih rastvora materijala merene su u periodu do 30 minuta od
rastvaranja materijala u medijumu, a vrednosti pH izluzaka nakon 24 h, 7 dana i 21 dana
izluzivanja. Merenja su realizovana kalibrisanim pH metrom (Cyberscan pH 510, Eutech

Instruments Europe B.V, Landsmeer, The Netherlands).

4.2.1.5. Statisticka analiza

Rezultati citotoksicnosti izluzaka statisticki su obradeni primenom trofaktorskog
ANOVA testa za faktore materijal, koncentracija i vreme, a takode je testirana i
interakcija izmedu faktora. Rezultati citotoksiCnosti sveZih rastvora materijala su
statisticki obradeni primenom dvofaktorskog ANOVA testa. U sluCaju postojanja
znacajnih interakcija, jednofaktorska ANOVA sa Tukey post-testom je koriS¢ena za
utvrdivanje razlika izmedu materijala po pitanju koncentracije i vremena. Nivo

znacajnosti utvrden je na a= 0.05.
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4.2.2. ISPITIVANJE BIOKOMPATIBILNOSTI | BIOINDUKTIVNOSTI:
IN VIVO STUDIJA

Istrazivanje je realizovano na Institutu za hirurgiju Veterinarskog fakulteta i na

Institutu za patologiju Medicinskog fakulteta, Univerziteta u Beogradu.

4.2.2.1. Subjekti

Eksperimenti su sprovedeni u skladu sa principima Vodic¢a Nacionalnog Institituta
za zdravlje, brigu i koriS¢enje laboratorijskih Zivotinja i prema medunarodnom standardu
ISO 10993-2. Animalni model u ovom istrazivanju bila su Cetiri kuni¢a (Oryctolagus
cuniculus), oba pola, starosti oko 12 meseci i proseéne tezine oko 4 kg. Zivotinje su bile
smeStene u prostoru za eksperimentalne Zivotinje na Veterinarskom fakultetu,
Univerziteta u Beogradu, svaka u svom kavezu, u kontrolisanoj sredini, sa kontrolisanom

ishranom i dnevnom profesionalnom negom.

4.2.2.2. Testirani materijali

Testirani su materijal na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS) i materijal na bazi
mesavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS). Kao kontrolni materijal
je koriS¢en beli MTA (MTA Angelus®).

4.2.2.3. Anestezija

Opsta anestezija kuni¢a je realizovana premedikacijom Ksilazinom (2%
Xylazin, Smg/kg telesne teZine, Cp Pharma, Bergdorf, Germany) intramuskularno, a
zatim kombinacijom Ketamina (Laboratorio Sanderso S.A., Santiago, Chile) u dozi od
35mg/kg telesne tezine i Acepromazina (Acepromezine 50 mL, Boehringer Ingelheim
Vetmedica, Inc., USA) u dozi od 1mg/kg telesne tezine. Trajanje anestezije je iznosilo

prosecno oko 100 minuta.
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4.2.2.4. Hiruska procedura

Nakon dezinfekcije operativnog polja rastvorom povidon jodida, dijamantskim
borerom su formirani kaviteti I klase na oralnoj povrsini centralnih sekuti¢a. Sterilnim
karbidnim borerima je uklonjen krov zubne komore i koronarna pulpa. Korenska pulpa
je uklonjena pulpekstirpatorima, a kanali obilno isprani fiziolo§kim rastvorom. Kanali
korena su instrumentirani ru¢nim K turpijama (K-files, VDW Gmbh, Germany) uz obilno
ispiranje fizioloSkim rastvorom izmedu instrumenata. Posle suSenja papirnim poenima,
kanali su napunjeni sveze zameSanim materijalima. CS i HA-CS su pripremljeni sa
destilovanom vodom u odnosu 3:1 prema. MTA je pripremljen sa destilovanom vodom
prema upustvu proizvodaca, u odnosu 3:1. MTA jepostavljan u gornji desni sekuti¢, dok
su materijali CS i HA-CS postavljani u preostala tri sekuti¢a. Svi materijali su zamesani
metalnim Spatulama na sterilnim staklenim plo¢icama. U kanale korena materijali su
unosSeni lentulo spiralom a zatim kompaktovani ru¢nim kompakterima za vertikalnu
kompakciju.  Pristupni kaviteti su zatvoreni smolom modifikovanim glas jonomer
cementom (GC FUJI VIII; GC Corporation, Tokyo, Japan).

Zivotinje su postoperativno smestene u individualne kaveze i svakodnevno
kontrolisane. Zrtvovane su posle 28 dana intravenskom injekcijom od 10 ml rastvora
Pentobarbitola (Pentobarbital sodium salt 100 mg/ml, Sigma-Aldrich Chemie GmbH,
Steinheim, Germany).

4.2.2.5. Preparacija tkiva

Posle uklanjanja mekih tkiva, mandibula i maksila su odvojene od ostatka lobanje,

a zubi iseCeni dijamantskom Sajbnom i fiksirani u 4% formalinu.

Svi uzorci su dekalcinisani u rastvoru za dekalcinaciju: 8% HCI iz 37% (v/v)
koncentrata i 10% HCOOH iz 89% (v/v) koncentrata u PBS-u tokom 24 h na 37°C. Nakon
dekalcinacije tkivo je fiksirano u kruZznom tkivnom procesoru (Leica TP 1020, Germany),
a potom kalupljeno u parafinske blokove. 1z parafinskih kalupa seceni su serijski tkivni
preseci (sa svakog uzorka po 8) debljine 5 pum. Preparati su standardno bojeni

hematoksilin eozin (HE) bojenjem.
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Mikroskopski preparati su analizirani optickom mikroskopijom uz primenu
programa za morfometriju Software «Cell-B» by Olympus, mikroskopom Olympus 5, na
uvelicanjima x40, x100 i x200. Uz navedeni softver, patohistoloSki parametri su
analizirani kvalitativno, semikvantitativno i kvantitativno. Istrazivac¢ koji je histoloski

analizirao uzorke nije bio upoznat kom materijalu pripada ispitivani uzorak.

4.2.2.6. Histolosko ocenjivanje

Histomorfometrijska analiza tkiva je realizovana ocenjivanjem sledecih

parametara:

e Inflamatorna reakcija

Intezitet inflamatorne reakcije

Ocena 1 Odsustvo zapaljenja ili samo par ¢elija zapaljenja
Ocena 2 Blago zapaljenje sa manje od 10 ¢elija zapaljenja
Ocena 3 Umereno zapaljenje sa 10-25 ¢elija zapaljenja
Ocena 4 Intezitevno zapaljenje sa vise od 25 Celija zapaljenje

Ekstenzija inflamatorne reakcije

Ocena 1 Odsustvo ¢elija zapaljenja

Ocena 2 Celije zapaljenja samo uz novostvoreno kalcifikovano tkivo ili materijal
Ocena 3 Celije prisutne dublje u tkivu

Ocena 4 Tkivo u potpunosti infiltrirano ¢elijama zapaljenja ili nekroticno

Generalno stanje tkiva

Ocena 1 Nema zapaljenske reakcije
Ocena 2 Prisutna zapaljenska reakcija
Ocena 3 Prisustvo abcesa

Ocena 4 Prisustvo nekroze
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Novostvoreno kalcifikovano tkivo

Kontinuitet
Ocena 1 Kontinuirano novostvoreno kalcifikovano tkivo
Ocena 2 Minimalni diskontinuiteti u novostvorenom kalcifikovanom tkivu
Ocena 3 Minimalna koli¢ina novostvorenog kalcifikovanog tkiva
Ocena 4 Odsustvo novostvorenog kalcifikovanog tkiva
Morfologija
Ocena 1 Novostvoreno tkivo regularne grade
Ocena 2 Iregularno kalcifikovano tkivo
Ocena 3 Tanak sloj kalcifikovanog tkiva
Ocena 4 Odsustvo kalcifikovanog tkiva
Debljina
Ocena 1 Vise od 250 um
Ocena 2 150 -250 pm
Ocena 3 1-149 pm
Ocena 4 Odsustvo kalcifikovanog tkiva

Drugi nalazi u tkivu

DzZinovske déelije

Ocena 1 Prisutne
Ocena 2 Prisutne u malom broju
Ocena 3 Prisutne u umerenom broju
Ocena 4 Nekroza tkiva
Cestice materijala

Ocena 1 Odsutne
Ocena 2 Prisutne u maloj koli¢ini
Ocena 3 Prisutne u umerenoj koli¢ini
Ocena 4 Prisutne u velikoj koli¢ini

Mikroorganizmi
Ocena 1 Odsutni
Ocena 2 Prisutni

*Navedeni parametri ocenjivani su po modifikovanim kriterijumima Accorinte i sar.

[1].
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4.2.2.7. Statisticka analiza

Za statisticku analizu dobijenih rezultata koriS¢en je neparametrijski Kruskal-
Wallis test i Dunn-ov post-hoc test za ispitivanje znacajnosti razlika izmedu parova, sa
nivoom znacajnosti od a=0.05. Statisticka analiza je uradena u softverskom paketu

Minitab 16 (Minitab INC. State College, PA, USA).
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5. REZULTATI

5.1. REZULTATI ISPITIVANJA FIZICKIH SVOJSTAVA MATERIJALA

5.1.1. REZULTATI ISPITIVANJA RASTVORLIIVOSTI I POROZNOSTI

Rezultati ispitivanja rastvorljivosti i poroznosti materijala CS i HA-CS i silera CS

i HA-CS su prikazani u tabelama 1-3 i na grafikonima 1-4.

Tabela 1. Srednje vrednosti i standardne devijacije mase uzoraka materijala (mg) tokom

28 dana u vestackom tkivnom fluidu.

my 24h 7 dan 14 dan 21 dan 28 dan
MTA |199.0+28 | 111.0+£39 | 111.7+3.3 | 1079+4.6 | 107.9+4.5 | 107.8£5.0
CS 992+29 | 1133+33 | 1088+43 |1084+4.0 |109.2+4.3 | 109.1+4.2
|_C|g 73.8+2.2 96.3+ 1.8 95.2+23 93.7+2.1 93.1+2.1 92.9+1.7

*ms1- srednje vrednosti i standardne devijacije inicijalne mase uzoraka materijala

potapanja u vestacki tkivni fluid.
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Grafikon 1. Upijanje te¢nosti (bubrenje uzoraka) testiranih materijala tokom 28 dana u

vestackom tkivnom fluidu.
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Najvece upijanje teCnosti (bubrenje uzoraka) kod svih ispitivanih materijala,
uoceno je posle 24h od potapanja uzoraka u vestacki tkivni fluid. U ostalim
eksperimentalnim intervalima (7, 14, 21 i 28 dan), nisu uocene znac¢ajnije promene mase

uzoraka ni kod jednog testiranog materijala.

Najmanje upijanje te¢nosti (bubrenje uzoraka) uoceno je kod MTA (0.31+0.03
mg/mm?%), a sli¢ne vrednosti izmerene su i za materijal CS (0.36 + 0.01 mg/mm?).

Najvece upijanje te¢nosti izmereno je kod materijala HA-CS (0.57 = 0.03 mg/mm?).

IzraZzeno u procentima, u odnosu na inicijalnu masu uzoraka (mz1), posle 24h u
vestackom tkivnom fluidu, masa uzoraka MTA uvecana je za 12.1%, materijala CS za
14.2% , a materijala HA-CS za 30.8%. Nisu uoc¢ene statisti¢ki znacajne razlike u upijanju
teCnosti (bubenju uzoraka) izmedu materijala CS i MTA. Kod uzoraka materijala HA-CS
uoceno je znacajno vece upijanje tecnosti (bubrenje uzoraka) u odnosu na materijale CS

i MTA (p < 0.05).

Tabela 2. Srednje vrednosti i standardne devijacije mase uzoraka materijala (mg)

Materijal ms m; ms
MTA 99.0+£2.8 107.8£5.0 949+ 44
CS 99.2+£29 109.1 £4.2 93.4+4.7
HA-CS 73.8+2.2 93.1+£2.1 643+1.6

*m: - inicijalna masa uzoraka materijala pre potapanja u vestacki tkivni fluid
*m: - masa uzoraka materijala posle 28 dana u veStackom tkivnom fluidu

*ms - masa uzoraka materijala nakon isuSivanja
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Grafikon 2. Srednje vrednosti i standardne devijacije poroznosti testiranih materijala.

Kolone oznacene istim slovima nisu statisticki znacajno razlicite (p >0.05).

Nisu uocene statisticki znacajne razlike u poroznosti materijala MTA (8.86%) 1
materijala CS (9.96%). Poroznost materijala HA-CS iznosila je 25.87% i bila je znacajno

veca u odnosu na poroznost materijala CS i MTA (p <0.05).
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Grafikon 3. Prose¢ne vrednosti i standardne devijacije sorpcije te¢nosti i rastvorljivosti
testiranih materijala posle 28 dana u vestatkom tkivnom fluidu. Kolone oznacene

istim slovima nisu statisticki znacajno razlicite (p > 0.05).
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Posle 28 dana u vestackom tkivnom fluidu, najmanja sorpcija tecnosti izmerena
je kod materijala MTA (0.33 + 0.02 mg/mm?®). Kod materijala CS, izmerene vrednosti
bile su nesto veée (0.40 = 0.02 mg/ mm?®), dok je najveéa sorpcija te¢nosti uoéena kod
materijala HA-CS (0.73 £ 0.03 mg/mm?). Izrazeno u procentima u odnosu na inicijalnu
masu materijala apsorpcija tecnosti, tokom 28 dana u vestackom tkivnom fluidu, iznosila
je 14.0% za MTA, 16.8% za materijal CS i 44.5% za materijal HA-CS. Uocene razlike

u apsorpciji teCnosti izmedu ispitivanih materijala bile su statisticki znacajne (p < 0.05).

Najmanja rastvorljivost uo¢ena je kod MTA (0.10 = 0.02 mg/mm?®), a sli¢ne
vrednosti dobijene su i za materijal CS (0.15 £ 0.06 mg/mm?). Najveca rastvorljivost
uocdena je kod materijala HA-CS (0.24 £ 0.03 mg/mm?®). U procentima, rastvorljivost
ispitivanih materijala posle 28 dana u vestackom tkivnom fluidu, iznosila je 5,9% za CS,
12.9% za HA-CS 1 4.2% za MTA. Nisu uocene statisticki znacajne razlike u pogledu
rastvorljivosti materijala MTA i CS. Rastvorljivost materijala HA-CS je bila znacajno

veca u odnosu na materijale MTA 1 CS (p <0.05).

Tabela 3. Srednje vrednosti i standardne devijacije mase uzoraka (mg) silera

m; m; ms
CSsiler 67.3+2.1 80.0+3.9 56.3+2.5

HA-CS siler 81.3+2.4 93.9+4.7 66.2+3.9
Acroseal 922+1.5 94.1+1.9 91.7+ 1.5

*mu - inicijalna masa uzoraka silera pre potapanja u vestacki tkivni fluid
*m: - masa uzoraka silera posle 24h u vestackom tkivnom fluidu

*ms - masa uzoraka silera nakon isuSivanja
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Grafikon 4. Srednje vrednosti i standardne devijacije apsorpcije te¢nosti i rastvorljivosti

testiranih silera (%).

Najveca apsorpcija te¢nosti zabeleZena je kod silera CS (43.3%). Sli¢ne vrednosti
izmerene su i kod silera HA-CS (41.8 %). Najmanja apsorpcija te¢nosti izmerena je kod
kontrolnog silera Acroseal-a (2.7%). Nisu uocene statisticki znacajne razlike u apsorpciji
te¢nosti izmede silera CS i HA-CS, dok je Acroseal apsorbovao znac¢ajno manje te¢nosti

u odnosu na eksperimentalne silere CS i HA-CS (p < 0.05).

Najmanja rastvorljivost zabelezena je kod Acroseal-a (0.5%). Kod silera CS (16.6
%) i HA-CS (18.6%) uocena je znacajno veca rastvorljivost u odnosu na Acroseal (p <

0.05), pri cemu nisu uocene statisticki znacajne razlike u rastvorljivosti silera CS 1 silera

HA-CS.
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5.1.2. REZULTATI ISPITIVANJA MARGINALNE MIKROPROPUSTLIJIVOSTI

Rezultati ispitivanja marginalne mikropropustljivosti testiranih materijala
prikazani  su na grafikonu 5 i slikama 6 - 15.
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Grafikon 5. Srednje vrednosti i standardne devijacije prodora boje ispitivanih materijala.

Kolone oznacene istim slovima nisu statisticki znacajno razlicite (p > 0.05).

Najmanji prodor boje izmeren je kod materijala CS (0.44 £ 0.54 mm). Sli¢ne
vrednosti izmerene su za materijal MTA (0.54 = 0.76 mm). Najve¢i prodor boje

zabeleZen je kod materijala HA-CS (2.00 + 0.70 mm).

Nisu uocene statisticki znacajne razlike u marginalnom prodoru boje izmedu
materijala CS i MTA. Kod materijala HA-CS izmerene vrednosti prodora boje bile su

znacajno vece u odnosu na prodor boje kod materijala CS 1 MTA (p < 0.05).
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Slika 6. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom CS. Ne uoCava se marginalni

prodor boje (x30).

Slika 7. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom CS. Uocava se marginalni prodor

boje sa delimi¢nim prebojavanjem materijala (x30).

e
e
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Slika 8. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom CS. Uocava se apsorpcija boje

sa delimi¢nim prebojavanjem materijala (x30).
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Slika 9. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom HA-CS. Uocava se apsorpcija

boje sa delimi¢nim prebojavanjem materijala (x30).

Slika 10. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom HA-CS. Uocava se apsorpcija

boje sa prebojavanjem veéeg dela materijala (x30).

ZLATKO TVSTUDIO Kamera 1
1.8.2013 18:41:.00

Slika 11. Interardiksna perforacija ispunjena materijalom HA-CS. Uocava se marginalni

prodor boje sa apsorpcijom boje i delimi¢nim prebojavanjem materijala (x30).
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Slika 12. Interardiksna perforacija ispunjena materijalom HA-CS. Uocava se izrazen

prodor boje sa prebojavanjem kompletnog materijala (x30).

Slika 13. Intreradiksna perforacija ispunjena materijalom MTA. Ne uocava se marginalni

prodor boje (x30).

ZLATKO )
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Slika 14. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom MTA. Uocava se delimi¢no

rastvaranje materijala sa izrazenim prodorom boje (x30).
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Slika 15. Interradiksna perforacija ispunjena materijalom MTA. Uocava se apsorpcija

boje celom debljinom materijala (x30).
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5.1.3. REZULTATI ISPITIVANJA JACINE VEZE MATERIJALA SA
DENTINOM KANALA KORENA

5.1.3.1.Rezultati ispitivanja jacine veze materijala i silera sa dentinom kanala korena

- dentinski diskovi

Rezultati su prikazani na grafikonima 6 - 7, u tabeli 4 i na slikama 16 - 17.

Jadina veze (MPa)

HA-CS
Materijali

Grafikon 6. Srednje vrednosti i standardne devijacije jacine veze ispitivanih materijala
sa dentinom kanala korena. Kolone oznacene istim slovima nisu statisticki znacajno

razlicite (p>0.05).

Najvece vrednosti jaCine veze sa dentinom kanala korena izmerene su kod
materijala MTA (5.23 + 3.22 MPa). Jacina veze materijala CS sa dentinom iznosila je
3.83 £ 2.86 MPa, dok su kod materijala HA-CS izmerene nesto nize vrednosti (3.22 +
1.35 MPa). Statistickom analizom nisu utvrdene znacajne razlike u pogledu jacine veze

sa dentinom kanala korena izmedu testiranih materijala (p > 0.05).
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Kod svih testiranih materijala dominirale su kohezivne (unutar materijala) i

mesSovite frakture. Adhezivna fraktura detektovana je u po jednom uzorku kod svih

testiranih materijala.

&

MTA | Khezivna fraktura

CS ohezivna fraktura hezivna fraktura \

HA-CS Kohezivna fraktura Mesovita fraktura

Mesovita fraktura Adhezivna fraktura

MeSovita fraktura

Mesovita fraktura

VIR s i
-

Slika 16. Tipovi fraktura nakon testa smicanja (x30).
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Grafikon 7. Srednje vrednosti i standardne devijacije jacine veze testiranih silera sa

dentinom kanala korena. Kolone oznacene istim slovima nisu statisticki znacajno razlicite

(p > 0.05).

Najvece vrednosti jacine veze sa dentinom kanala korena, izmerene su kod
kontrolnog silera (Acroseal) 1 iznosile su 17.74 £ 5.21 MPa. Veza sa dentinom kanala
korena silera CS (2.64 + 1.54 MPa) i silera HA-CS (3.20 £ 1.61 MPa) bila je znacajno
slabija u odnosu na Acroseal (p < 0.05). Izmedu silera CS i silera HA-CS nije uocena

statisti¢ki znacajna razlika u pogledu jacine veze sa dentinom kanala korena.

U grupama uzoraka ispunjenih silerom CS i HA-CS silerom dominirale su
kohezivne (unutar silera) i meSovite frakture. U grupi uzoraka ispunjenih Acroseal-om,
dominirala je kohezivna fraktura unutar dentina, a u tri uzorka evidentirana je adhezivna
fraktura na spoju silera i dentina.
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Slika 17. Tipovi fraktura nakon testa smicanja- metod dentinskih diskova (x30).

Tabela 4. Srednje vrednosti i standardne devijacije jaine veze materijala CS i HA-

CS isileraCS i HA-CS (MPa).

Materijal CS 3.83+£2.86
Siler CS 2.64+1.54
Materijal HA-CS 322+1.35
Siler HA-CS 3.20+ 1.60
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Statistickom analizom nisu utvrdene znacajne razlike u pogledu jacine veze silera

CS 1 HA-CS u odnosu na osnovne formulacije materijala CS i HA-CS (p > 0.05).

5.1.3.2. Rezultati ispitivanja jacine veze silera sa dentinom kanala korena

- konvencionalni metod

Rezultati su prikazani na grafikonu 8 i slici 18.

Jadina veze (MPa)

B

CS HA-CS Acroseal
Siler

Grafikon 8. Srednje vrednosti i standardne devijacije ja¢ine veze testiranih silera. Grupe

oznacene istim slovima nisu statisticki znacajno razlicite (p > 0.05).

Najjaca veza sa dentinom kanala korena je izmerena kod silera Acroseal (4.76 +
0.82 MPa). Veza silera CS (0.82 + 0.63 MPa) i HA-CS (0.70 = 0.34 MPa) je bila znacajno
slabija u odnosu na Acroseal (p < 0.05). Izmedu CS i HA-CS silera nije uocena statistic¢ki

znacjna razlika u pogledu jacine veze sa dentinom kanala korena.

U najveéem broju uzoraka sa silerima CS i HA-CS dominirale su  kohezivne
fraktura unutar materijala i meSovite frakture. U grupi uzoraka ispunjenih Acroseal-om

detektovane su adhezivne frakture materijala i kohezivne frakture dentina.
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Slika 18. Tipovi fraktura silera - konvencionalni metod (x30).




5.2. REZULTATI ISPITIVANJA BIOLOSKIH SVOJSTAVA MATERIJALA

5.2.1. REZULTATI ISPITIVANJA CITOTOKSICNOSTI

Rezultati citotoksi¢nosti 1 pH vrednosti svezih rastvora i izluzaka vezanih

materijala prikazani su na grafikonima 9-13.

B BCBC
b ab a

o0
o
»
» O
o 0

100 -
90 -+
80 -
70 -
60 -
50 -~

40 A

Prezivljavanje éelija (%)

30 -+
20 A
10 -

cE

Kontrola | 100 50 25 125 100 50 25 125 100 50 25 125

MTA CS HA-CS

SveZi rastvori materijala (mg/mL)

Grafikon 9. Prezivljavanje celija nakon izlaganja svezim rastvorima materijala u
razli¢itim koncentracijama. Velika slova oznacavaju statisti¢ki znacajne razlike izmedu
istih koncentracija testiranih materijala. Mala slova ukazuju na statisticke razlike izmedu
razli¢itih koncentracija rastvora istog materijala. Grupe oznacene istim slovima nisu

znacajno razlicite (p > 0.05).

Procenat prezivljavanja ¢elija nakon izlaganja svezim rastvorima materijala MTA
1 CS ukazuje na zavisnost toksicnosti materijala od njihove koncentracije. Najizrazenija
toksicnost uocena je posle izlaganja ¢elija najveéoj testiranoj koncentraciji rastvoraMTA

(procenat prezivljavanja ¢elija 4.9%). Sa opadanjem koncentracije rastvora MTA uocena
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je znacajno vece prezivljavanje Celija (p < 0.001).Nakon izlaganja celija rastvorima
materijala CS, takode je uocena najizrazenija toksic¢nost rastvora najvece koncentracije
(procenat prezivljavanja Celija 29.4%), sa linearnim porastom preZivljavanja ¢elija nakon
izlaganja razblazenim rastvorima materijala (p < 0.001). Toksi¢nost materijala HA-CS

se nije znacajno menjala u zavisnosti od koncentracije rastvora (p > 0.05).

Toksicnost rastvora MTA u najvecoj testiranoj koncentraciji (100 mg/mL) je bila
znacajno vec¢a u odnosu na rastvore materijala CS i HA-CS iste koncentracije (p < 0.001).
U nizim koncentracijama, rastvori materijala MTA i CS su pokazali sli¢nu toksi¢nost (p
> 0.05). Rastvor materijala HA-CS u najvisoj testiranoj koncentraciji (100 mg/mL) je bio
znacajno manje toksi¢an u odnosu na rastvore materijala MTA i CS istih koncentracija (p
< 0.001). Rastvori svih testiranih materijala koncentracije 50 mg/mL pokazali su sli¢nu
toksi¢nost u Celijskoj kulturi (p > 0.05). Toksi¢nost rastvora materijala HA-CS u nizim
koncentracijama (25 mg/mL i 12.5 mg/mL) bila je sli¢na rastvorima materijala CS (p >

0.05) ali izrazenija u odnosu na rastvore MTA istih koncentracija (p < 0.001).
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Grafikon 10. pH vrednosti svezih rastvora materijala razli¢itih koncentracija.
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Najvise vrednosti pH izmerene su kod svezih rastvora MTA (11.89, 11.68, 11.30,
9.89). Vrednosti pH materijala CS (10.40, 9.41, 9.37, 8.49) i materijala HA-CS (9.78,
9.67, 9.09, 8.62) bile su nize u odnosu na vrednosti pH rastvora materijala MTA u svim

testiranim koncentracijama.
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Grafikon 11. Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja 100% izluScima vezanih materijala.
Velika slova oznacavaju statisticke razlike izmedu materijala u jednom test periodu (npr.
MTA24h / CS24h / HA-CS24h). Mala slova oznacavaju statisticke razlike izmedu
razli¢itih test perioda unutar jednog materijala.Grupe oznacene istim slovima nisu

znacajno razlicite (p > 0.05).

Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja nerazblazenim (100%) izluscima svih
testiranih materijala je bila znacajno manje u odnosu na kontrolu u svim
testiranimperiodima (p < 0.001). NerazblaZeni izlusci MTA su znacajno redukovali

prezivljavanje ¢elija u odnosu na nerazblazene izluSke materijala CS 1 HA-CS u svim

91



testiranim periodima (p < 0.001). Takode, toksi¢nost izluzaka MTA je rasla u funkciji
vremena sa znac¢ajno ve¢om toksi¢noséu 21-dnevnih izluzaka u odnosu na 24h i 7-dnevne
izluske (p < 0.001). Nerazblazeni 24h 1 7-dnevni izlusci materijala CS 1 HA-CS su
pokazali slicnu toksicnost u ¢elijskoj kulturi (p > 0.05). Nerazblazeni 21-dnevni izlusci
materijala HA-CS su bili znac¢ajno manje toksi¢ni od 21-dnevnih izluzaka materijala CS
(p <0.001).
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Grafikon 12. Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja 50% izluScima vezanih materijala.
Velika slova ozna¢avaju statisticke razlike izmedu materijala u jednom test periodu. Mala
slova oznacavaju statisticke razlike izmedu razli¢itih test perioda unutar jednog
materijala. Grupe oznacene istim slovima nisu znacajno razli¢ite (p > 0.05). *Zvezdice
oznacavaju znacajne razlike izmedu nerazblazenih (100%) i razblaZenih izluzaka (50%)

istog materijala u odgovaraju¢im test periodima (p > 0.05).

Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja razblazenim (50%), 7-dnevnim izluScima
materijala CS i HA-CS bilo je komparabilno sa kontrolom i zna¢ajno veée u odnosu na

prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja nerazblaZzenim (100%) izluScima istih materijala (p
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<0.001). Razblazeni izlusci MTA su bili manje toksic¢ni od nerazblazenih izluzaka MTA
(p <0.001), ali je procenat prezivelih ¢elija bio znacajno manji nego u kontrolnoj grupi

(p <0.001).
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Grafikon 13. pH vrednosti nerazblazenih (100%) izluzaka vezanih materijala tokom
21dana.

Najvise vrednosti pH nerazblaZenih izluZzaka materijala izmerene su posle 7 dana
izluzivanja svih materijala (MTA-11.70, CS-11.49, HA-CS-10.59). pH vrednosti izluzaka
CS 1 MTA se nisu menjale do kraja eksperimenta. Vrednosti pH izluzaka materijala HA-
CS bile su nize u odnosu na CS i MTA u svim testiranim periodima, sa blagom

tendencijom pada u funkciji vremena.
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Rezultati citotoksic¢nosti silera CS i HA-CS su prikazani u tabelama 5 - 8.

Tabela 5. Srednje vrednosti i standardne devijacije prezivljavanja ¢elija nakon izlaganja

rastvorima silera CS i rastvorima osnovne formulacije materijala CS (%).

100 mg/mL 50 mg/mL 25 mg/mL 12.5 mg/mL
kontrola 100 100 100 100
CS 28.2+0.1 58.6+0.2 69.1+0.5 79.1+0.2
Siler CS 56.9+0.1 69.4+0.4 76.9+0.2 84.3+0.1

Sve testirane koncentracije svezeg rastvora silera CS rezultirale su visokim
prezivljavanjem c¢elija u kulturi (> 50%). Prezivljavanje c¢elija nakon izlaganja
razblazenim rastvorima silera CS bilo je komparabilno sa rezultatima osnovne
formulacije materijala CS. Znafajno vece prezivljavanje Celija uoceno je samo nakon

izlaganja Celija rastvoru silera CS u najvecoj koncentraciji (100 mg/mL) (p <0.001).

Tabela 6. Srednje vrednosti i standardne devijacije prezivljavanja ¢elija nakon izlaganja

rastvorima silera HA-CS i rastvorima osnovne formulacije materijala HA-CS (%)

100 mg/mL 50 mg/mL 25 mg/mL 12.5 mg/mL
kontrola 100 100 100 100
HA-CS 52.5+04 59.3+0.2 53.8+0.3 65.7+0.2
Siler HA-CS 55.5+£0.3 74.5+0.3 89.7+0.3 972+04

Sve testirane koncentracije svezih rastvora silera HA-CS rezultirale su visokim
prezivljavanjem Celija u kulturi (> 50%). Rastvori silera HA-CS koncentracija 25 mg/mL
i 12.5 mg/mL pokazali su znaCajno manju toksi¢nost u odnosu na rastvore istih

koncentracija osnovnih formulacija materijala (p < 0.001).
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Tabela 7. Srednje vrednosti i standardne devijacije prezivljavanja ¢elija nakon izlaganja

izluScima silera CS i izluScima osnovne formulacije materijala CS (%).

100% izluSci 50% izlusci
24h 7 dan 21 dan 24h 7 dan 21 dan
Kontrola 100 100 100 100 100 100
CS 58.6+£12.7 | 432+16.6 | 434+42 | 745+11.0 | 102.1+284 | 50.2+10.0
silerCS | 78.7+12.0 | 36.9+11.8 | 385+63 | 78.0+84 |1051+264 | 589+48

Nisu uocene statisticki znacajne razlike u toksi¢nosti izluzaka silera CS u odnosu

na osnovnu formulaciju materijala CS, ni u jednom testiranom periodu (p > 0.05).

Tabela 8. Srednje vrednosti i standardne devijacije prezivljavanja ¢elija nakon izlaganja

izluscima silera HA-CS i izluScima osnovne formulacije materijala HA-CS (%).

100% izlusci 50% izlusci
24h 7 dan 21 dan 24h 7 dan 21 dan
Kontrola 100 100 100 100 100 100
HA-CS 62.1+74 322+11.7 792+ 18.6 74.3 £ 18.0 94.1+£37.0 799+79
siler
HA-CS 62.5+11.6 30.0+15.1 455+5.0 549+23 89.9+258 54.6+43

Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja 24h 1 7-dnevnim

izluScima silera HA-CS

bilo je komparabilno sa prezivljavanjem celija nakon izlaganja osnovnoj formulaciji

materijala HA-CS (p > 0.05). Prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja 21-dnevnim izluscima

silera HA-CS bilo je znacajno manje u odnosu na osnovnu formulaciju materijala (HA-
CS) (p <0.001).
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5.2.2. REZULTATI ISPITIVANJA BIOKOMPATIBILNOSTI I
BIOINDUKTIVNOSTI: IN VIVO STUDIJA

Rezultati in vivo istrazivanja na animalnom modelu kunic¢a prikazani su na slikama

19-31.

e Inflamatorna reakcija

Inflamatorna reakcija nakon aplikacije materijala CS

U uzorcima ispunjenim materijalom na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS),
uoceno je prisustvo zapaljenske reakcije razli¢itog inteziteta. U polovini uzoraka uoc¢ena
je veoma blaga zapaljenska reakcija (score 1) sa samo nekoliko ¢elija zapaljenja koje su
se nalazile u zoni tkiva neposredno uz materijal (slika 19). U dva uzorka uocena je
umerena (score 3), a u jednom uzorku i intezivna zapaljenska reakcija (score 4) sa
ekstenzijom zapaljenja dublje u tkivo i formiranjem abscesa (score 3). Malobrojne
dzinovske celije, tipa oko stranog tela uocene su u polovini uzoraka (score 2), dok su
Cestice materijala detektovane u vecoj koli¢ini u svim uzorcima. Mikroorganizmi nisu

uoceni ni u jednom uzorku (score 1).

Slika 19. Materijal CS. Mikrofotografija kosStanog tkiva sa proliferacijom vezivno-
vaskularnog tkiva, umerene celularnosti uz oskudnu monocitnu infiltraciju (score 1).
(HE, x100)
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Inflamatorna reakcija u tkivu nakon aplikacije materijala HA-CS

U grupi  uzoraka ispunjenih materijalom na bazi  hidroksiapatita i
kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS), blaga inflamatorna reakcija je uocena u dva uzorka
(score 2), sa ¢elijama zapaljenja lokalizovanim neposredno uz implantirani materijal. U
ostalim uzorcima tkivo je bilo neizmenjeno (score 1). U veéini uzoraka, u tkivu je uo¢ena
i manja koli¢ina Cestica materijala (score 2). Dzinovske ¢elije, kao ni mikroorganizmi

nisu uoceni ni u jednom uzorku (score 1) (slike 20 - 21).

Slika 20. Materijal HA-CS. Na mikrofotografiji se ne uocava znacajna vitalna reakcija
kostanog tkiva. (HE, x40).
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Slika 21. Materijal HA-CS. Detalj sa prethodne mikrofotografije. Uocavaju se Cestice
materijala (crna strelica), oko koga je prisutno hroni¢no proliferativno zapaljenje

umerenog intenziteta uz znake neoangiogeneze (plava strelica). (HE, x100).

Inflamatorna reakcija nakon aplikacije materijala MTA

Analizom uzoraka ispunjenih MTA-om, uoceno je prisustvo zapaljenske reakcije
blagog do umerenog inteziteta (slike 22-23). Celije zapaljenja su bile lokalizovane u
uzanom pojasu tkiva, neposredno uz implantirani materijal (score 2). Manji broj
dzinovskih Celija tipa oko stranog tela bio je prisutan u veéini uzoraka. Cestice MTA
rasute u tkivu dalje od mesta implantacije materijala uo¢ene su u manjoj koli¢ini u svim

uzorcima (score 2). Mikroorganizmi nisu detektovani ni u jednom uzorku (score 1).
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Slika 22. Materijal MTA. Oskudna inflamatorna reakcija sa elementima proliferativnog

hroni¢nog zapaljenja uz fokalne monocitne infiltrate. (HE, x100).

Slika 23. Materijal MTA. U tkivu se uocavaju rasute Cestice materijala uz prisustvo

dzinovskih ¢elija tipa oko stranog tela (strelice). (HE, x200).
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Statistickom analizom nije utvrdeno postojanje znacajnih razlika u intezitetu
zapaljenske reakcije izmedu testiranih materijala. U pogledu ekstenzije zapaljenja
utvrdena je statisticki znacajna razlika izmedu materijala CS i materijala HA-CS (p =
0.004). Analiziraju¢i prisustvo dzinovskih ¢elija, nisu utvrdene znacajne razlike izmedu
testiranih  materijala. NajviSe Cestica materijala rasutth u tkivu dalje od mesta
implantacije, uoceno je u uzorcima ispunjenim materijalom CS, znacajno vise u odnosu
na uzorke ispunjene materijalom HA-CS (p = 0.003). Nisu utvrdene statisticki znacajne
razlike u koli¢ini rasutih Cestica izmedu materijala CS i MTA, kao ni materijala HA-CS i

MTA.
e Novostvoreno kalcifikovano tkivo

Formiranje kalcifikovanoq tkiva nakon aplikacije materijala CS

U uzorcima ispunjenim materijalom CS, novostvoreno kalcifikovano tkivo je
bilo uglavnom nepravilne morfologije (score 2), nepotpuno mineralizovano, deponovano
u debljini od 150-250 pum (score 1), isprekidanog kontinuiteta sa fokusima
fibrovaskularnog tkiva (slike 24 - 26).

Slika 24. Materijal CS. Diskontinualno novostvoreno kalcifikovano tkivo. (HE, x40).
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Slika 25. Materijal CS. Incipijentna tubularna grada sa jasnom granicom koja ukazuje

na iregularnu gradu kalcifikovanog tkiva, uz znake neoangiogeneze. (HE, x100).

Slika 26. Materijal CS. Detalj sa prethodne mikrofotografije.  Na periferiji
kalcifikovanog tkiva uocavaju se mezenhimalne Celije, osteoblastne diferencijacije.

(HE, x200).
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Formiranje kalcifikovanog tkiva nakon aplikacije materijala HA-CS

U vecini uzoraka ispunjenih materijalom HA-CS (5/6), implantirani materijal je
od susednog tkiva bio u potpunosti odvojen kontinuiranim novostvorenim kalcifikovanim
tkivom (score 1), lamelarne gradje (score 1), debljine preko 250 pm kod 4 uzorka (score
1), odnosno preko 150 um kod dva uzorka (score 2). Na periferiji novostvorenog
kalcifikovanog tkiva uo€ene su mezenhimalne Celije sa osteoblastnom diferencijacijom

(slike 27-29).

Slika 27. Materijal HA-CS. Na mikrofotografiji se uo¢ava kontinuirano kalcifikovano

tkivo lamelarne grade. (HE, x 40).
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Slika 28. Materijal HA-CS. Kalcifikovano tkivo regularne mineralizacije, lamelarne

grade i umerene celularnosti. (HE, x100)

‘ .

Slika 29. Materijal HA-CS. Detalj sa prethodne mikrofotografije. Na periferiji
novostvorenog kalcifikovanog tkiva uocavaju se mezenhimalne celije osteoblastnog
tipa. Prisutna fibroplazija sa neoanginoenezom uz znake hroni¢nog inaktivnog zapaljenja.
(HE, x200).
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Formiranje kalcifikovanog tkiva nakon aplikacije materijala MTA

U svim uzorcima ispunjenim MTA-om, novostvoreno kalcifikovano tkivo,
deponovano je u manjoj koli¢ini, u debljini do 149 um (score 3) (slike 30-31). U
novostvorenom kalcifikovanom tkivu konstatovani su disokontinuiteti sa fokusima

fibrovaskularne proliferacije (score 3).

Slika 30. Materijal MTA. Na mikrofotografiji se uocava novostvoreno kalcifikovano

tkivo prozeto fokusima fibrovaskulularne proliferacije. (HE, x100)
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Slika 31. Materijal MTA. Detalj sa prethodne mikrofotografije. Kalcifikovano tkivo
regularne grade uz lako povecanu celularnost. Uocava se prisustvo Cestica materijala

(strelica). (HE, x200).

Statistickom analizom utvrdene su znacajne razlike u pogledu kontinuiteta
novostvorenog kalcifikovanog tkiva izmedu materijala HA-CS i MTA (p=0.003), kao
i izmedu materijala HA-CS i1 materijala CS (p=0.010). Statisticki znacajne razlike
utvrdene su iu pogledu koli¢ine novostvorenog kalcifikovanog tkiva, izmedu materijala

CSiMTA (P=0.004), kao i izmedu materijala HA-CS i MTA (p=0.012).
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6. DISKUSIJA

6.1. DISKUSIJA REZULTATA  ISPITIVANJA  FIZICKIH
SVOJSTAVA MATERIJALA

6.1.1. DISKUSIUA REZULTATA ISPITIVANJA RASTVORLIJIVOSTI |
POROZNOSTI

Za procenu rastvorljivosti 1 poroznosti ispitivanin materijala primenjeni su
standardni testovi objedinjeni u ISO 6876, kojima se pomenuta svojstva ispituju
merenjem promena u tezini materijala nakon njihovog cuvanja u tec¢nosti. Vazno je
napomenuti da se 1SO 6876 odnosi na kanalne silere koji se vezuju u prisustvu ili
odsustvu vlage i koji se koriste za definitivnu opturaciju kanala korena. Testovima nisu
eksplicitno obuhvacéeni kalcijum silikatni materijali kojima je neophodno da apsorbuju
vodu kako bi oslobodili bioaktivne jone. Medutim kako odgovarajuéi standardni test za
procenu rastvorljivosti i poroznosti kalcijum silikatnih cementata jo§s uvek nije
ustanovljen [77], brojna istrazivanja koja su se bavila ovom problematikom realizovana
su u skladu sa preporukama ISO 6876 [30, 65, 68, 77, 80, 160, 182, 194], §to je bio razlog

da se on primeni 1 u ovom istraZivanju.

Obzirom da se labaratorijski uslovi pod kojima se procenjuju rastvorljivost i
poroznost materijala u velikoj meri razlikuju od klini¢kih uslova u kojima se materijali
primenjuju, u literaturi se uocavaju Cesta odstupanja od standardnih propozicija testa.
Uslovi testiranja materijala modifikovani su naj¢eS¢e  u pogledu veli¢ine uzoraka
materijala [22, 41, 77, 194], duzine vezivanja materijala [77], koli¢ine te¢nosti u koju su
uzorci materijala potopljeni [22, 41, 65, 77], vrste teCnosti [41, 65] odnosno vremena u

kome se ispituju svojstva materijala [65, 77, 194].

U ovom istrazivanju, rastvorljivost i poroznost materijala su ispitivani posle
¢uvanja uzoraka tokom 28 dana u veStackom tkivnom fluidu u skladu sa metodologijom
Formosa i sar. (2013) [65]. Na ovaj nacin, pracena je rastvorljivost materijala u duzem
vremenskom intervalu, u tecnosti koja po svom hemijskom sastavu odgovara tkivnoj

te¢nosti sa kojom je materijal u kontaktu u in vivo uslovima. Takode istrazivanje je
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realizovano na veéem broju uzoraka manje zapremine, koji su potopljeni u
proporcionalnu koli¢inu te¢nosti §to je omogudilo statistiCku analizu dobijenih rezultata

[77, 194].

Kod svih materijala ispitivanih u ovom istrazivanju uoceno je upijanje tecnosti i
posledi¢no uveéanje mase (bubrenje materijala) u odnosu na inicijalnu masu materijala.
Najizrazenije upijanje te¢nosti, odnosno bubrenje uzoraka zabeleZeno je posle prvih 24h
od potapanja uzoraka u vestacki tkivni fluid, a dobijeni rezulatati su u skladu sa podacima
iz literature [30, 65]. Najvece promene u tezini uzoraka zabelezene su kod materijala
HA-CS. Kod materijala CS i MTA koli¢ina upijene tecnosti bila je slicna i znacajno manja
u odnosu na materijal HA-CS. Posle 24h pa do kraja eksperimentalnog perioda od 28
dana, kod svih materijala, uo¢ene su samo minimalne oscilacije u teZini uzoraka, $to je

takode saglasno sa podacima iz literature [30, 65].

Dobijeni rezultati ukazali su na hidrofilnu prirodu svih testiranih materijala.
Najveca sorpcija te¢nosti na kraju eksperimentalnog perioda od 28 dana, izmerena je kod
materijala HA-CS, dok su kod materijala CS i MTA izmerene vrednosti bile sli¢ne i
znacajno nize u odnosu na materijal HA-CS. Vrednosti sorpcije tecnosti posle 28 dana
izmerene kod MTA u skladu su sa nalazima Formosa i sar. (2013) koji su sorpciju te¢nosti
odredivali u istom vremenskom periodu. Obzirom na to da je najvece upijanje tecnosti
evidentirano u prvih 24h, dobijeni rezultati se mogu uporediti i sa rezultatima drugih
autora koji su upijanje tecnosti MTA pratili u kra¢im vremenskim intevalima [65]. U
studiji Gandolfi i sar. (2012) koji su vrednosti upijene tecnosti odredivali posle 24h
cuvanja uzoraka u dejonizovanoj vodi, dobijeni rezultati (13.96%) u skladu su sa

rezultatima ovog istrazivanja [77].

Iako slicnog hemijskog sastava, eksperimentalni materijal CS je ispoljio nesto
veéu sorpciju tecnosti u odnosu na MTA. Dobijeni rezultati bi mogli biti posledica
razli¢ite veli¢ine Cestica ovih materijala. Manje Cestice nanostrukturnog
kalcijumsilikatnog sistema (CS) 1 posledi¢no veca reaktivna povrsina mogle su omoguciti
izrazeniji kontakt molekula tecnosti sa ¢esticama ovog materijala §to je moglo rezultirati
1 ve¢om sorpcijom tecnosti. Kod materijala HA-CS izmerena je znac¢ajno veca sorpcija
te¢nosti u odnosu na materijale CS 1 MTA, Sto se pored male veliCine Cestica moze
objasniti i drugacijim hemijskim sastavom ovog materijala. U sintezi materijala, pored

kalcijum silikatnog sistema koriS¢en je 1 hidroksiapatit u koli¢ini od 40%, §to je imajuci
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u vidu fizicka svojstva hidroksiapatita, moglo imati uticaja na ponasanje ovog materijala

u vlaznoj sredini.

Prema misljenju pojedinih autora, upijanje teCnosti i posledicno bubrenje
materijala moze poboljsati njegove zaptivajuce sposobnosti sa potencijalnom redukcijom
mikrocurenja izmedu materijala i zubnih struktura. Istovremeno, obzirom da se
apsorbovana te¢nost nalazi unutar materijala, izraZzena sorpcija moze povecati rizik od

curenja kroz sam materijal [30].

Sorpcija te¢nosti evidentirana u ovom istrazivanju kod svih cemenata koji su
testirani posle kompletnog vezivanja (24h) ukazuje na inicijalno poroznu strukturu svih
ispitivanih materijala. Odredeni stepen poroznosti je karakteristika svih dentalnih
cemenata koji se pripremaju sa vodom i posledica je inkorporiranja mehuri¢a vazduha
tokom procesa mesanja. Medutim, u sluc¢aju kalcijum silikatnih cemenata koji su testirani
U ovom istrazivanju, specificna amorfna struktura samih cemenata znacajno doprinosi
njihovoj poroznosti [68]. MeSanjem cCestica praha sa vodom nastaje porozni kalcijum
silikatni hidratni gel koji vremenom oc¢vrS¢ava. Pore unutar vezanog cementa mogu se
ispuniti vodom iz okruzenja, s tim da se o¢vr§¢avanjem cementa broj pora smanjuje ¢ime
se moze objasniti 1 manje upijanje te¢nosti u funkciji vremena [20], $to je potvrdeno i u

ovom istrazivanju.

U brojnim studijama koje su poroznost kalcijum silikatnih cemenata odredivale
na osnovu razlike u tezini materijala pre i posle Cuvanja u tecnosti, potvrdena je izraZzena
poroznost ovih materijala [43, 65, 80]. Dobijene vrednosti za poroznost kalcijum
silikatnih cemenata variraju u zavisnosti od uslova testiranja, kao i u zavisnosti od tipa
koris¢enog materijala odnosno njegovog hemijskog sastava. Poznato je da bizmut oksid,
koji se najc¢eS¢e dodaje komercijalnim kalcijum silikatnim cementima radi postizanja
rendgen kontrasnosti, povecava poroznost materijala [43]. Bizmut oksid je nerastvorljiv
u vodi tako da njegovo dodavanje prahu umanjuje koli¢inu kalcijum silikatnih Cestica, $to
rezultira veCom koli¢inom neizreagovane vode unutar cementa, a $to posledi¢no vodi
vecoj poroznosti. Takode, veca koli¢ina vode upotrebljena za meSanje cementa rezultira
poroznijim cementom [68]. Poroznost MTA, dobijena u ovom istrazivanju sli¢na je
rezultatima De Souza i sar. (2013) [51]. Poroznost eksperimentalnog materijala CS
komparabilna je sa MTA-om i znac¢ajno manja u odnosu na materijal HA-CS. Najveca

poroznost materijala HA-CS u skladu je sa rezultatima sorpcije te¢nosti gde su najvece
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vrednosti zabelezene takode kod ovog materijala. S obzirom da se eksperimentalni
materijali testirani u ovom istrazivanju razlikuju samo u pogledu prisustva hidroksiapatita
(HA-CS), razlike u poroznosti izmedu ovih materijala mogle bi se pripisati najpre
njihovom razlic¢itom hemijskom sastavu. Dobijeni rezultati su u skladu sa nalazima Vitti
i sar. (2013) koji su ispitujuci razlic¢ite formulacije eksperimentalnih kalcijum silikatnih
cemenata utvrdili da prisustvo hidroksiapatita u kalcijum silikatnom cementu znacajno
povecava njegovu poroznost [194]. Poroznost hidroksiapatita dobro je poznata i smatra
se jednom od prednosti ovog materijala prilikom njegove primene u reparaciji
mukoskeletnog i stomatognatnog sistema, gde ovakva struktura omogucava prorastvanje
tkiva unutar pora materijala. Kod endodontskih cemenata velika poroznost nije pozeljna

s obzirom na to da je blisko povezana sa velikom rastvorljivos¢u materijala [51].

Pomenuti nalazi potvrdeni su i rezultatima ovog istrazivanja. Materijal HA-CS je
pokazao izraZeniju rastvorljivost u odnosu na materijale CS i MTA. Na bazi dobijenih
rezultata moglo bi se pretpostaviti da je izrazena poroznost materijala omogucéila znacajnu
sorpciju te¢nosti §to je rezultiralo ve¢om rastvorljivo§¢u materijala HA-CS (> 12%).
Rastvorljivost materijala CS bila je znafajno manja u odnosu na HA-CS 1 sli¢na
rastvorljivosti kontrolnog materijala (MTA). Cestice manje veli¢ine koju su kao §to je
napomenuto mogle dovesti do izraZenije sorpcije tecnosti, mogle su usloviti 1 nesto

izraZeniju rastvorljivost materijala CS u odnosu na MTA.

U ovom istrazivanju, tokom ¢uvanja uzoraka u tkivnoj te¢nosti zabelezen je
minimalan gubitak tezine svih materijala. Gubitak u tezini kalcijum silikatnih cemenata
u funkciji vremena, zabelezZen je i u istrazivanjima Bodanezi i sar. (2007), kao i Chiang
& Ding (2013) [20, 41]. Dobijene rezultate autori su objasnili oslobadanjem solubilne
frakcije materijala u vlaznoj sredini. Glavna solubilna frakcija kalcijum silikatnih
cemenata je kalcijum hidroksid koji u vlaznoj sredini disosuje na Ca i OH jone. Kako se
ova hemijska disocijacija odvija u prisustvu te¢nosti, pretpostavlja se da ¢e u klinickim
uslovima aplikovani materijali postati izvor kalcijum hidroksida, odnosno da ¢e vlazna
sredina u in vivo uslovima obezbediti konstantu disocijaciju jona iz materijala [68, 77].
Alkalni pH i joni kalcijuma su zasluzni za bioaktivnost kalcijum silikatnih cemenata i
njihovo antimikrobno delovanje [165, 184]. lako veéa rastvorljivost materijala moze

rezultirati viSim vrednostima pH 1 veéim oslobadanjem jona kalcijuma odnosno
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izrazenijom bioaktivno$éu materijala, balans izmedu oslobadanja jona kalcijuma i

rastvorljivosti je neophodan u cilju oCuvanja integriteta cementa [35].

Borges i sar. (2011), su SEM analizom uzoraka, nakon testa rastvorljivosti uocili
morfoloske promene kako na spoljasnjoj tako i na unutrasnjoj povrsini kalcijum silikatnih
materijala. Posle testa, na spoljasnjoj povrSini MTA uocene su ravne strukture koje nisu
uocene pre potapanja uzoraka u te¢nost [22]. Slicne promene uocCene su i u ovom
istrazivanju, ali obzirom na to da EDX analiza nije uradena ne moze se sa sigurnoS¢u
tvrditi 0 kakvim strukturama je rec. Ipak, u literaturi je dokumentovano da se potapanjem
kalcijum silikatnih cemenata u te¢nosti bogate fosfatnim jonima na povrsini materijala
stvara hidroksapatit [74, 165]. Pojedini autori su misljenja da upravo istalozeni
hidroksiapatit na povrsini materijala moze kompenzovati njegovu rastvorljivost [22, 41].
U tom smislu znacajni su nalazi Gandolfi i sar. (2013) koji su ispituju¢i mikro CT-om
mikrostrukturu kalcijum silikatnih materijala posle 7 dana i 6 meseci u fosfathom
rastvoru, uocili redukciju veli¢ine i procentualne zastupljenosti pora unutar cementa u

funkciji vremena, a §to su pripisali upravo talozenju hidroksiapatita unutar cementa [79].

Generalno, rastvorljivost MTA iako ispitivana u brojnim istraZivanjima jos uvek
je stvar debate medu istraziva¢ima. Prema rezultatima velikog broja istrazivanja MTA je
nerastvorljiv odnosno minimalno rastvorljiv cement [65, 68, 182]. Pa ipak u literaturi su
dostupni podaci i 0 izrazenoj rastvorljivosti ovog materijala [77, 80], kao i 0 porastu
rastvorljivosti u funkciji vremena [69]. Generalno, rezultate rastvorljivosti razlicitih
istraZivaca je teSko porediti obzirom na pomenute, brojne metodoloske razlike prilikom
realizacije eksperimenata. Razli€iti rezultati mogu biti posledica pre svega razli¢itog
odnosa praha i teCnosti prilikom meSanja materijala, razliitog vremena ¢uvanja uzoraka
u tecnosti ili ispitivanja razli¢itih tipova MTA, delimi¢no razli¢itog hemijskog sastava
[146]. Kao Sto je napomenuto, veca koli¢ina upotrebljene vode prilikom meSanja,
bizmut oksida u prahu kalcijum silikata moZe biti znacajna za njegovu rastvorljivost,
obzirom na cinjenicu da je ovaj oksid nerastvorljiv u vodi i da time doprinosi
nerastvorljivosti MTA [30]. Prema pisanju Chiang i Ding-a (2012) poroznost i
rastvorljivost kalcijum silikatnih cemenata je i pH zavisna, pri ¢emu je i poroznost i
rastvorljivost izrazenija u kiseloj sredini [41]. Bizmut oksid je rastvorljiv u Kiselinama,

tako da niske vrednosti pH sredine u koju se materijal aplikuje (usled inflamacije ili
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prisustva infekcije) mogu rezultirati njegovim veéim izluzivanjem i posledi¢nom

degradacijom cementa [27].

Prilikom interpretacije rezultata rastvorljivosti kalcijum silikatnih cemenata
neophodno je imati u vidu i nedostatke standardnih testova koji se uobicajeno koriste za
procenu ovih svojstava. Prema definiciji rastvorljivost ¢vrstih materijala se odreduje
koli¢inom supstance koja se moze rastvoriti u odredenoj koli¢ini rastvaraca. Testovi koji
se uobicajeno koriste se baziraju na razlici u tezini uzoraka materijala pre i posle njihovog
potapanja u te¢nost, odnosno posle kompletnog isusivanja uzoraka. Iako je to standardan
nacin za procenu rastvorljivosti njime se zapravo meri izluzivanje materijala rastvorljivih
u vodi, a ne rastvorljivost [ 146]. Pored toga, u realnim klinickim uslovima samo mali deo
materijala je u kontaktu sa vlagom okolnog tkiva, za razliku od labaratorijskih uslova gde
je ceo uzorak u kontaktu sa velikom koli¢inom te¢nosti zbog ¢ega je i osmotski efekat
kalcijum silikatnih cemenata izrazeniji [68]. Takode pod ovakvim eksperimentalnim
uslovima Cestice materijala se mogu odvojiti od cementa tokom njegovog cuvanja u
te¢nosti sa posledi¢nim gubitkom tezine materijala, a sam cement moze apsorbovati

tecnost, Sto sve zajedno moze spreciti procenu realne rastvorljivosti materijala [20].

Gandolfi i sar. (2012) su ispitujudi rastvorljivost MTA izmerili znacajan gubitak
tezine materijala posle 24h ¢uvanja uzoraka u destilovanoj vodi. Rastvorljivost od vise
od 18%, autori su pripisali dugom vremenu vezivanja i posledi¢noj dezintegraciji
materijala pre nego njegovoj stvarnoj rastvorljivosti. Vazno je napomenuti da su se u
istraZzivanju pomenutih autora, uzorci MTA vezivali 50% krace u odnosu na vreme
neophodno za inicijalno vezivanje materijala (165 minuta), te da je nekompletno
vezivanje MTA moglo biti jedan od razloga njegove izrazenije rastvorljivosti odnosno

dezintegracije [77].

Generalno, ispiranje kalcijum silikatnih cemenata sa mesta aplikacije, odnosno
sklonost sveze zameSanog materijala da se dezintegriSe u kontaktu sa tkivnim fluidima
smatra se jednom od glavnih mana ovih materijala [65], a posledica je pre svega, dugog
vezivanja materijala. U vecini istrazivanja testiranje rastvorljivosti se realizuje nakon 24h
vezivanja uzoraka, $to zapravo ne odgovara realnim klinickim uslovima u kojima se
materijal postavlja neposredno po meSanju. Bez obzira na to S$to je vezivanje
eksperimentalnih materijala koji su ispitivani u ovom istrazivanju znacajno krace, da bi

se sprecila dezintegracija MTA (koji je koriS¢en kao kontrolni materijal), istraZivanje je
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realizovano posle 24-casovnog vezivanja svih testiranih materijala. Time je jedna od

osnovnih prednosti eksperimentalnih materijala bila iskljucena.

Dugo vezivanje kalcijum silikatnih cemenata, osim Sto povecava rizik od
ispiranja, otvara pitanje moguce interakcije kacijum silikata sa komponentama
restaurativnih dentalnih materijala. I po ovom pitanju misljenja su podeljena. Camilleri
i sar. (2011) su uocili da postavljanje glas jonomer cementa preko sveze zameSanog MTA
rezultira izrazenim naruSavanjem strukture materijala na njihovom meduspoju, usled
sklonosti GJC da upije vodu koja je neophodna za vezivanje MTA [34]. Eid i sar. (2012)
u nedavnoj studiji takode uocavaju odredene miksrostrukturne promene na
meduspojevima ovih materijala ali, suprotno prethodnim autorima, zaklju¢uju da su one
privremene i prolazne i da se postavljanjem GJC preko MTA ne narusavaju dublje
strukture materijala kao ni njihovo vezivanje [55]. O tome da je moguce postaviti GJC
preko nepotpuno vezanog MTA i time endodontski tretman realizovani u jednoj poseti

pisali su ranije i drugi autori [138].

Imajuc¢i u vidu sve navedeno, moglo bi se zakljuciti da bi primena nanostrukturnih
eksperimentalnih materijala, narocito kalcijum silikatnog sistema, sa ¢esticama izraZzene
aktivnosti 1 znacajno kraceg vezivanja u odnosu na materijale slicnog hemijskog sastava
ali znacajno duZeg vremena vezivanja, mogla znacajno umanyjiti rizik od dezintegracije i
ispiranja materijala sa mesta aplikacije i stvoriti uslove za postavljanje definitivne

restauracije u istoj poseti.

U ovom delu istrazivanja ispitivana je 1 rastvorljivost 1 poroznost
eksperimentalnih silera na bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) 1 meSavine
hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS siler). Osnovne formulacije
materijala CS i HA-CS su modifikovane dodatkom hemijski inertnih supstanci da bi se
unapredila fluidnost materijala, odnosno materijalima obezbedila konzistencija kanalnih
silera. Istovremeno, radno vreme i vreme vezivanja materijala je produzeno ¢ime su

stvoreni uslovi za eventualnu primenu materijala u svojstvu kanalnih silera.

Tokom realizacije eksperimenta, utvrdeno je da sileri CS i HA-CS, za razliku od
osnovnih formulacija materijala CS i HA-CS kao i u odnosu na kontrolni siler, pokazuju

makroskopski vidljive znake dezintegracije u periodu izmedu 24h i 7 dana boravka u
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teCnosti. Na bazi toga, odluceno je da se njihova svojstva testiraju u kra¢em vremenskom

intervalu (24h).

Dobijeni rezultati ukazali su na znacajno vecu apsorpciju tecnosti kao i
rastvorljivost eksperimentalnih silera CS i HA-CS u odnosu na kontrolni siler Acroseal.
Tokom 24h u vestackom tkivnom fluidu uzorci Acroseal-a su apsorbovali minimalnu
koli¢inu tecnosti Sto ukazuje na neporoznu strukturu ovog silera. Takode, odredivanjem
stepena rastvorljivosti, uoéeno je da je ovaj siler prakti¢no nerastvorljiv u vestackom
tkivnom fluidu. Dobijeni rezultati su u skladu sa dosadasnjim istraZivanjima [85, 154].
Prema podacima iz literature, Acroseal se po svojim fizicko-hemijskim svojstvima
razlikuje od drugih komercijalnih silera na bazi kalcijum hidroksida. Naime, Eldeniz i
sar. (2007) su utvrdili da Acroseal oslobada manje kalcijumovih jona, kao i da ima nize
vrednosti pH u odnosu na Sealapex i Apexit, §to su pripisali manjoj rastvorljivosti ovog
silera. Acroseal je siler na bazi kalcijum hidroksida u epoxi smoli, koja je poznata po
svojoj nerastvorljivosti, pa su pomenuti autori misljenja da je upravo epoksi matriks
zasluZan za slabiju disocijaciju jona odnosno nerastvorljivost silera [56]. Da je po svoj
kalcijum hidroksida potvrdeno je i1 u istrazivanju Grge 1 sar. (2011) [85]. Minimalna
rastvorljivost Acroseal-a posle 28 dana u destilovanoj vodi (0.7%) zabelezena je i u
istrazivanju Azadi i sar. (2012) [11].

Imajuéi u vidu gore navedeno, dobijeni rezultati u ovoj studiji se najpre mogu
pripisati razli¢itom hemijskom sastavu testiranih silera. Silere CS i HA-CS, u skladu sa
njihovim hemijskim sastavom, odlikuje porozna struktura te je izrazita apsorpcija tecnosti
evidentirana u istrazivanju, o¢ekivana. Takode, izrazenija poroznost materijala rezultira i
veéom rastvorljivos¢u. Znacajno je napomenuti da su sileri CS i HA-CS pokazali
izrazeniju rastvorljivost posle 24h u tkivnom fluidu, u odnosu na osnovne formulacije
materijala CS i HA-CS posle 28 dana u vestackom tkivnom fluidu. Iako statisticka analiza
nije uradena obzirom da se radi o dva nezavisna eksperimenta, realizovana pod
drugacijim uslovima, ocigledno je da su supstance dodate materijalima radi unapredenja
njihove fluidnosti imale negativan uticaj na integritet materijala u tecnosti, odnosno

znacajno povecale rastvorljivost.

Pregledom literature, takode se uocCava izrazita rastvorljivost i poroznost kako

komercijalnih tako i eksperimentalnih biokeramickih silera, kao i to da su nove
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formulacije silera na bazi kalcijum silikata i kalcijum fosfata rastvorljivije od MTA i
drugih sliénih kalcijum silikatnih cemenata [22, 62, 194]. Biokeramicki sileri su
sintetisani sa ciljem da se iskoriste dobra bioloska svojstva biokeramic¢kih materijala i
polje indikacija ovih materijala prosiri i na opturaciju kanala korena. S tim u vezi, bilo je
neophodno konzistenciju kalcijum silikatnih materijala uciniti prikladnom za pomenutu
klinicku indikaciju. Osnovne formulacije kalcijum silikatnih cemenata modifikovane su
dodavanjem razli¢itih hemijskih supstanci. Jedan od komercijalno dostupnih
biokeramickih silera je i MTA Fillapex (Londrina, Brazil), dvokomponentni siler na bazi
kalcijum silikata i salicilatne smole. Poslednjih par godina intezivno se istrazuje i iROOT
SP, biokeramicki siler na bazi kalcijum silikata sa dodatkom kalcijum fosfata. Ovaj siler,
je unapred pripremljen i pakovan u $pricu sa ciljem da se unapredi odnosno olaksa
njegova aplikacija. Rastvorljivost pomenutih silera ispitivana je u studiji Borges i sar.
(2011), 1 posle eksperimentalnog perioda od 7 dana c¢uvanja uzoraka u dejonizovanoj
vodi, rastvorljivost IROOT SP-a iznoslila je vise od 20%, §to je komparabilno sa
rezultatima ovog istrazivanja u kome su testirani eksperimentalni sileri vrlo slicnog
hemijskog sastava. Rastvorljivost MTA Fillapex-a iznosila je vise od 14%, pri ¢emu su
oba komercijalna silera bila znacajno rastvorljivija od MTA. Ocekivano oba silera su
oslobodila i veéu koli¢inu kalcijumovih jona u odnosu na MTA. SEM analizom su
utvrdene 1 znacajne razlike u izgledu povrSine pomenutih silera pre testa rastvorljivosti.
PovrSina uzoraka MTA Fillapex-a je bila sli¢nija povrsini uzoraka AH Plus silera nego
povrsini iROOT SP-a, usled smole u sastavu silera, dok je povrsina iROOT SP-a bila
znacajno poroznija $to je mogao biti razlog i njegove vece rastvorljivosti u odnosu na
MTA Fillapex [22]. Treba takode imati u vidu ¢injenicu da svaka izmena u hemijskom
sastavu materijala koja utice na njegova fizicko-hemijska svojstva moze uticati i na
bioloska svojstva materijala. O vecoj toksi¢nosti MTA Fillapex-a u odnosu na
konvencionalne kalcijum silikatne cemente pisali su drugi autori, a dobijene rezultate

upravo su pripisali salicilatnoj smoli u sastavu materijala [18, 166].

Obzirom da sileri moraju da obezbede dugorotno zaptivanje sistema kanala
korena 1 onemoguce mikrocurenje iz apikalnog odnosno koronarnog pravca, mala
rastvorljivost, odnosno balans izmedu oslobadanja jona kalcijuma 1 rastvorljivosti je
neophodan. Shodno tome, izraZena rastvorljivost silera testiranih u ovom istrazivanju,
bez obzira Sto moze doprineti veCem oslobadanju jona kalcijuma, nije pozeljna i ukazuje

da su neophodne dalje modifikacije u sastavu eksperimentalnih silera CS i HA-CS.
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6.1.2. DISKUSIA REZULTATA ISPITIVANJA MARGINALNE
MIKROPROPUSTLIJIVOSTI

Za procenu marginalne mikropropustljivosti materijala u in vitro studijama
uobicajeno se koriste metode prodora boje [92, 180], prodora bakterija [145] i filtracije
fluida [48].

U ovom istrazivanju za procenu mikropropustljivosti je primenjena metoda
prodora boje koja je zbog svoje jednostavnosti koriSéena u velikom broju istrazivanja [64,
92,163, 180, 190]. Jedna od glavnih zamerki metodi prodora boje je u tome $to je veli¢ina
molekula boja koje se uobi¢ajeno koriste, manja od veli¢ine bakterija [92]. Takode, ovom
metodom nije moguce odrediti zapreminu apsorbovane boje ve¢ se meri najdublja tacka
do koje je boja prodrla. Ipak, od materijala koji onemoguce prodor malih molekula boje,
moze se ocekivati da ¢e spreciti mikrocurenje vecih molekula poput bakterija i njihovih

produkata [186].

Prilikom odabira boje za procenu marginalne propustljivosti uzeta je u obzir
hemijska priroda materijala koji se ispituje. Naime, Wu i saradnici (1998) su ustanovili
da je metilen plavo nestabilno u prisustvu alkalnih supstanci $to rezultira njegovim
obezbojavanjem. Kako je kalcijum hidroksid glavna hemijska smesa koja se oslobada iz
MTA, upotreba metilen plavog prilikom testiranja MTA i drugih materijala sli¢nog
hemijskog sastava, bi usled diskoloracije boje, mogla dovesti do nepouzdanih rezultata
[198]. Rastvor srebro nitrata je stabilan u prisustvu materijala visokog pH, a Cestice
srebra imaju veliku molekulsku masu, §to su bili razlozi za njegovu primenu u ovom

istrazivanju [190].

Marginalna mikropropustljivost je ispitivana nakon aplikacije testiranih
materijala u eksperimentalno preparisane intreradiksne perforacije na ekstrahovanim
zubima. Tokom eksperimentalnog perioda zubi su Cuvani u inkubatoru, u sunderu
natopljenim vestackim tkivnim fluidom da bi se §to pribliznije simulirali klinicki uslovi
[145]. Vrednosti prodora boje izrazene su u milimetrima, odredivanjem najdublje tacke
do koje je boja prodrla. Pre¢nik preparisanih kaviteta odgovarao je precniku borera dok
je dubina kaviteta bila razlicita. Razlike u debljini poda komore pulpe (pa posledi¢no 1

.....

fizioloski ali i patoloski status zuba prilikom tretmana, kao i ¢injenice da perforacije
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najcesce nastaju kao posledica potrebe za ekstenzivnijim uklanjanjem dentina u cilju

lociranja kalcifikovanih kanala [190].

U ovom istrazivanju, merena je najdublja tacka prodora boje uz napomenu da
longitudinalnim secenjem zuba, koje se uobiCajeno primenjuje, nije moguée precizno
utvrditi u kom delu kaviteta je boja najdublje prodrla. Iz tih razloga, prodor boje pri
odredivanju in vitro mikropropustljivosti se ne moze direktno uporediti sa kompleksnim
in vivo mikrocurenjem ali se moZze smatrati indikatorom moguce propustljivosti

materijala u klinickim uslovima [180].

Najmanji prodor boje u ovom istraZivanju je uocen je kod materijala CS.
Vrednosti prodora boje kod MTA bile su neSto vece ali bez statisticki znacajne razlike. S
obzirom na to da su CS i MTA materijali slicnog hemijskog sastava i njihove fizicke
osobine mogu biti slicne. Prema rezultatima dosadasnjih istrazivanja, MTA ispoljava
znacajno manje mikrocurenje u odnosu na Super EBA cement, amalgam i IRM cement
[186], bez razlika u kvalitetu rubnog zaptivanja sive i bele formulacije materijala. Takode,
obe formulacije materijala ostvaruju adekvatno rubno zaptivanje i u kavitetima koji su
kontaminirani krvlju [137, 186], zbog Cega je ovaj materijal inicijalno 1 preporucen za
tretman korenskih perforacija i zatvaranje vrha korena nakon apeksne hirurgije. Prema
misljenju pojedinih autora [94, 176], dobro rubno zaptivanje kalcijum silikatnih cemenata
je posledica ekspanzije materijala prilikom vezivanja. Sarkar i sar. (2005) su dobro rubno
zaptivanje MTA pripisali stvaranju hidroksiapatita na povrsini materijala u kontaktu sa
tkivnim fluidima [165].

Ipak, razlicitim metodama ispitivanja mikropropustljivosti uoceno je da MTA i
sli¢ni kalcijum silikatni cementi nemaju sposobnost apsolutnog hermeti¢nog zaptivanja
[48, 49, 145, 190] Sto je u skladu i sa rezultatima ovog istraZivanja. U grupi uzoraka
ispunjenih materijalom CS, izmerene su nesto manje vrednosti prodora boje u odnosu na
uzorke ispunjene MTA-om ali je prodor boje uocen u ve¢em broju uzoraka nego u MTA
grupi. Izmerene vrednosti prodora boje u MTA grupi bile su vrlo razli¢ite, a dobijeni
rezultati su u skladu sa nalazima De Deus i sar. (2007) koji su ispituju¢i marginalnu
mikropropustljivost razli¢itih vrsta kalcijum silikatnih cemenata (PC, MTA Angelus i
MTA Bio), pisali o vrlo varijabilnim rezultima unutar grupa. U istraZivanju ovih autora
mikropropustljivost je detektovana u svim uzorcima, bez statisticki znaCajnih razlika u

pogledu propustljivosti razli¢itih komercijalnih kalcijum silikatnih cemenata [49].
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Hashem 1 sar. (2008) uocavaju razlike u propustljivosti razli¢itih komercijalnih
preparata, i ukazuju na znacajno veci prodor boje kod MTA Angelus-a u odnosu na
ProRoot MTA. Dobijene rezultate autori su pripisali razli¢itom hemijskom sastavu i
razliitoj brzini vezivanja testiranih materijala. Izbacivanjem gipsa, proizvodaci su
vezivanje MTA Angelus-a znacajno skratili, $to je moglo biti uzrok nedovoljnog vlazenja

Cestica materijala i samim tim losije adaptacije materijala za zidove kaviteta [92].

Prema rezultatima sprovedenog istrazivanja, neSto manji prodor boje uocen je kod
materijala CS, iako je vreme vezivanja eksperimentalnog materijala znacajno krace (15
minuta) u odnosu na kontrolni MTA Angelus. Razlog tome bi mogla biti nanostruktura
materijala CS koja obezbeduje izrazenu aktivnost Cestica 1 posledi¢nu brzu hidrataciju

ovog materijala.

U studijama u kojima je propustljivost kalcijum silikatnih cemenata testirana
metodom prodora bakterija takode je detektovana odredena propustljivost materijala.
Montelano i sar. (2006) tokom 30-dnevne studije, najizrazenije mikrocurenje beleze u
prvim danima od aplikacije MTA. Nalaze da kontaminacija kanala korena pljuvackom
rezultira znacajno loSijim zaptivanjem u odnosu na kontaminaciju kanala krvlju i
fizioloSkim rastvorom [137]. Parirokh i sar. (2009) testiraju¢i dugoro¢ne (180 dana)
zaptivajuce sposobnosti kalcijum silikata, detektuju prodor bakterija kod svih uzoraka ali
tek izmedu 39 i 73 dana eksperimenta. Isti autori uocavaju i da je ¢uvanje uzoraka u
fosfatnom rastvoru pre testiranja mikropropustljivosti, rezultiralo boljim adhezivnim
sposobnostima materijala (curenje bakterijala detektovano znacajno kasnije) u odnosu na
uzorke ¢uvane u slanom (fizioloskom) rastvoru. Na bazi dobijenih rezultata zakljuceno je

da tkivni fluidi unapreduju zaptivajuce sposobnosti kalcijum silikatnih cemenata [145].

Za razumevanje dobijenih rezultata u ovom istraZivanju, znacajno je napomenuti
1 nacin prodora boje. U uzorcima u kojima je uocen prodor boje ne moze se govoriti o
striktno marginalnoj mikropropustljivosti. Naime, osim boje detektovane na spoju
materijala i zubnih struktura uoceno je prebojavanje samog materijala koje je verovatno
posledica apsorpcije boje od strane materijala. Do sli¢nih rezultata dosli su i Tobon-
Arroyave 1 sar. (2007) koji su utvrdili da se nacin prodora boje kod MTA razlikuje u
odnosu na konvencionalne cemente (IRM 1 Super EBA). Ispituju¢i mikropropustljivost
materijala nakon njihove aplikacije u formi apeksnog ¢epa prodor boje kod IRM-a i Super

EBA cementa detektovan je kruzno oko materijala odnosno izmedu materijala i dentina
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kanala korena. Suprotno tome, u svim uzorcima sa MTA-om uocena je apsorpcija boje
¢itavom debljinom materija [180]. Razlog ovakvih rezultata moze biti sama struktura
cementa izgradena od brojnih pora i kapilara koji su mogli dovesti do izrazenije
propustljivosti. Vazno je medutim napomenuti da su se u pomenutom istrazivanju uzorci
MTA vezivali samo 30 minuta pre njihovog potapanja u boju, te dobijeni rezultati mogu
biti i posledica nekompletnog vezivanja materijala. U ovom istraZivanju uzorci materijala
su se vezivali 24h i nakon toga su inkubirani u vlaznoj sredini joS 6 meseci. Ovakav
protokol je mogao rezultirati kompletnijim vezivanjem i posledi¢éno manjim prodorom

odnosno manjom apsorpcijom bhoje.

Generalno, pregledom literature uocava se nekonzistentnost rezultata u pogledu
dobijenih vrednosti propustljivosti kalcijum silikatnih cemenata u okviru razli¢itih
metoda ispitivanja. Iz dosadasnjih istrazivanja moze se zakljuciti da brojni faktori uticu
na mikropropustljivost MTA, od vrste boje, pH vrednosti boje, uslova ¢uvanja uzoraka
pre eksperimenta, odnosno vremena vezivanja uzoraka materijala pre njihovog potapanja
u boju [186]. Takode, razli€iti rezultati mogu biti posledica razlika u dijametru i dubini

perforacija, broja uzoraka, odnosno razlika u trajanju opservacionih perioda [49].

Kod materijala HA-CS izmeren je najveci prodor boje, a u veéini uzoraka je
uoCena 1 izrazena dezintegracija materijala. Ve¢i deo materijala HA-CS ¢ini
hidroksiapatit, poznat po poroznoj strukturi 1 neadekvatnim mehani¢kim svojstavima, te
su dobijeni rezultati o¢ekivani. Prilikom sinteze materijala HA-CS, hidroksiapatitu je
dodat kalcijum silikatni sistem upravo u cilju pobolj$anja njegovih mehanickih svojstava.
Medutim na osnovu dobijenih rezultata moze se zakljuciti da dodata koli¢ina kalcijum
silikata (HA: CS, 2:1) u eksperimentalnim uslovima ove studije, nije sprecila rastvaranje
1 ispiranje materijala sa mesta aplikacije, ¢cime je 1 u ovom delu istrazivanja potvrdena
izrazena poroznost i rastvorljivost kalcijum fosfatnih cemenata. Dobijeni rezultati su u
skladu sa nalazima Sanghavi i sar. (2013) koji su ispituju¢i moguénost primene kalcijum
fosfatnog cementa u tretmanu korenskih perforacija uo¢ili zna¢ajan prodor boje veé
takode u skladu sa rezultatima dobijenim u ovom istrazivanju [163]. U studiji Tsatsas i
sar. (2005) postavljanje kalcijum fosfatnog cementa, u funkciji matriksa sa ciljem da se
spreci ekstruzija materijala preko rubova kaviteta, rezultiralo je kompletnim rastvaranjem

materijala tokom eksperimentalnog perioda od 8 meseci [190].
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Znacajno je napomenuti da je i u pojedinim uzorcima sa MTA-om i materijalom
CS, wuocena povrsinska dezintegracija odnosno rastvaranje spoljasnjeg sloja materijala,
ali u znatno manjoj meri u odnosu na materijal HA-CS. U kontaktu sa vodom ili fosfatnim
rastvorom, cement otpusta kalcijumove jone sa delimi¢nom dekalcifikacijom kalcijum
silikatnog hidrata, a ekspanzija cementa posle kontakta sa te¢no$éu moze rezultirati
mikropukotinama, $to sve zajedno moze predstavljati prepreku dugoro¢noj stabilnosti

materijala [65].

Ipak, prilikom tumacenja rezultata in vitro studija, mora se imati u vidu da tokom
ovih ispitivanja izostaje kompleksan tkivni odgovor na aplikovane materijale. Naime,
jedna od karakteristika bioaktivnih materijala testiranih u ovom istrazivanju je stvaranje
hidroksiapatita na njihovoj povrsini u kontaktu sa tkivnim fluidima [74, 165], kao i
stvaranje kalcifikovanog tkiva preko kalcijum silikatnih odnosno kalcijum fosfatnih
cemenata. Stoga bi se moglo pretpostaviti da u klinickim uslovima ne bi doslo do
povrsinske dezintegracije materijala u tom obimu. Moglo bi se ocekivati da bi
dezintegracija bila samoograni¢avajuca i da bi hidroksiapatit, formiran u funkciji vremena
mogao ispuniti pore unutar materijala i obezbediti hemijsku vezu sa dentinom i time

doprineti kvalitetnijem rubnom zaptivanju [79, 149].
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6.1.3. DISKUSIJAREZULTATA ISPITIVANJA JACINE VEZE MATERIJALA
SA DENTINOM KANALA KORENA

Medu brojnim zahtevima koji se postavljaju pred endodontske materijale, svakako
jedan od najznacajnijih je 1 otpornost na dislokaciju, odnosno otpornost materijala na
mehanicke stresove tokom operativnih procedura (kondezacije definitivnih restaurativnih
materijala), odnosno tokom funkcije zuba [86]. Stoga je adhezivnost, odnosno sposobnost
materijala da se integriSe sa zubnim strukturama, osobina koja u velikoj meri odreduje

mogucnost klini¢ke primene materijala [71].

Za procenu adhezivnosti materijala koriste se razlicite vrste testova: test savojne
¢vrstoce, test otpornosti na istezanje i test smicanja (engl. push-out test). U savremenoj
literaturi, push-out test je najce$ce koriScen test za procenu adhezivnosti kalcijum
silikatnih materijala u in vitro uslovima [57, 59, 65, 86, 97, 158, 168]. Test smicanja je
jednostavna 1 efikasna metoda kod koje se fraktura materijala dogada paralelno sa
meduspojem materijala i dentina, §to omogucava realnu procenu jacine veze materijala

sa dentinom [161], §to je bio razlog da se ovaj test primeni i u ovom istraZivanju.

U prvom delu istraZivanja jaCina veze testiranih cemenata 1 silera, ispitivana je
na dentinskim diskovima u skladu sa metodologijom aktuelnih istrazivanja [65, 86].
Koris¢eni su dentinski diskovi jednake debljine sa kavitetima paralelnih zidova,
standardizovane veli¢ine 1 oblika, ¢ime je iskljuena mogucnost uticaja razlicite

morfologije korenova na dobijene rezultate.

Imajuéi u vidu da se testirani materijali shodno indikacijama, postavljaju u vlaznu
sredinu, uzorci su ¢uvani u inkubatoru na 37°C, umotani u gazu natopljenu vestackim

tkivnim fluidom, da bi se $to pribliznije simulirali klini¢ki uslovi [145].

Vrednosti jacine veze kontrolnog materijala, MTA dobijene u ovom istrazivanju
u skladu su sa podacima iz literature [57, 65]. Kod materijala CS i HA-CS veza je bila
nesto slabija ali bez statisti¢ki znacajne razlike u odnosu na MTA. Dobijeni rezultati
mogu se najpre objasniti slicnim hemijskim sastavom materijala i posledi¢no sli¢nim
na¢inom vezivanja za zubne strukture. Poznato je da se veza biokeramickih materijala sa
dentinom kanala korena ostvaruje depozicijom hidroksiapatita na povrSini materijala

usled postepenog rastvaranja materijala i reakcije oslobodenog kalcijuma sa fosfatima iz
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tkivnih fluida. Inicijalno, izgradeni kristali hidroksiapatita ispunjavaju mikro prostore
izmedu dentina i materijala obezbedujué¢i mehanicku vezu materijala sa dentinom.
Vremenom se reakcijom apatita sa dentinom ostvaruje hemijska veza [165]. Nedavno je
demonstrirano da osim $to se taloZe na povrSini materijala, mineralni Kristali prodiru i u
dentinske kanali¢e doprinoseci tako boljoj adhezivnosti materijala [91]. Pri tome koli¢ina
hidroksiapatita odnosno nivo prodora mineralnih kristala se pove¢ava duzim kontaktom
sa tkivnim fluidima [74, 91]. Atmeh i sar. (2012) su mineralne produzetke unutar
dentinskih tubula povezane sa mineralnim slojem na dodirnim povr§inama materijala i
dentina nazvali “mineralna infiltraciona zona”, potvrduju¢i u svom istrazivanju ranije

pretpostavke da se zapravo radi o hemijskoj vezi materijala sa dentinom [10].

Analizom tipa fraktura nastalih prilikom optere¢ivanja materijala, zakljuceno je
da je u veéini uzoraka materijala CS i materijala HA-CS nastupila kohezivna fraktura
unutar materijala, dok je u manjem broju uzoraka detektovana kombinovana fraktura. U
grupi uzoraka ispunjenih MTA-om dominirale su kombinovane frakture. Adhezivne
frakture zabeleZzene su u po jednom uzorku kod svih testiranih materijala. Dobijeni
rezultati u skladu su sa nalazima Formosa i sar. (2013) i El Ma’aita i sar. (2013) koji
testirajuci razlic¢ite kalcijum silikatne cemente takode uo€avaju kohezivne i kombinovane

frakture u najve¢em broju uzoraka [57, 65].

Veli¢ina cCestica materijala moZe omoguciti odnosno onemoguciti prodor
materijala u dentinske tubule [19] i na taj nacin uticati na jaCinu uspostavljene veze
odnosno na tip nastale frakture. U ovom istraZivanju testirani su nanostrukturni materijali,
uniformnih Cestica koje su s obzirom na svoju velicinu mogle penetrirati u dentinske
kanali¢e 1 time dovesti do kohezivne frakture unutar samog materijala. Saghiri 1 sar.
(2012) su nakon testiranja jacine veze nanomodifikovanog MTA sa dentinom kanala
korena pored adhezivnih fraktura, uocili i frakture kohezivnog tipa unutar nanomaterijala
I to povezali sa veli¢inom Cestica [159]. O znacaju veli¢ine Cestica za tip nastale frakture
pisali su i Guneser i sar. (2013). Ispitujuci jacinu veze Biodentina i MTA sa dentinom
kanala korena, ovi autori su uocili jacu vezu sa dominacijom kohezivne frakture u
Biodentin grupi. Pretpostavili su da su se manje Cestice Biodentina mogle bolje uzglobiti
sa dentinom S§to je za posledicu imalo frakturu unutar samog materijala, a ne na spoju

materijala i dentina [86]. Generalno, u istrazivanjima u kojima je evidentirana adhezivna
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fraktura MTA, dobijeni nalazi su povezani sa nemoguénoscu ¢estica MTA da penetriraju
u dentinske tubule [86, 159].

U ovom istrazivanju pre postavljanja test materijala, dentinski diskovi su
potopljeni u 17% EDTA u cilju uklanjanja razmaznog sloja. Uticaj razmaznog sloja na
jacinu veze kalcijum silikatnih materijala je nedovoljno istrazen. Ipak, EL-Ma’aita i sar.
(2013) su u svom istrazivanju utvrdili da uklanjanje razmaznog sloja negativno utice na
jainu veze kalcijum silikatnih cemenata sa dentinom kanala korena [57]. Treba
napomenuti da u pomenutom istrazivanju, iako statisticki znacajne, dobijene vrednosti
jacine veze kalcijum silikatnih materijala nisu bile drasti¢no razli¢ite u zavisnosti od
prisustva/odsustva razmaznog sloja. Ipak po misljenju ovih autora, razmazni sloj ne treba
uklanjati, jer moze biti znacajan za mineralnu interakciju izmedu cemenata i dentina.
Moguce je da razmazni sloj koji sadrzi vlagu moze unaprediti hidrataciju hidrofilnih
materijala i time poboljsati vezu materijala sa zidovima kanala korena. Treba napomenuti
da su ovi autori testirali kalcijum silikatne cemente sa Cesticama veceg promera od
promera dentinskih tubula, te da su smatrali da uklanjanje razmaznog sloja svakako ne

bi rezultiralo prodorom ¢estica u dentinske tubule.

U ovom istrazivanju su testirana dva nanostrukturna cementa te bi se moglo
pretpostaviti da je uklanjanje razmaznog sloja moglo omoguciti prodor materijala u
dentinske tubule, o ¢emu govore i dominacija fraktura kohezivnog i kombinovanog tipa

kod oba ekspermentalna cementa.

Ispitujuci jacinu veze silera sa dentinom kanala korena najvece vrednosti su
zabeleZene kod Acroseal-a, dok je veza eksperimentalnih silera na bazi kalcijum silikata
(CS siler) i silera na bazi mesavine kalcijum silikata i hidroksiapatita (HA-CS siler) bila
znacajno slabija. Izmedu silera CS i HA-CS nisu utvrdene statisticki znacajne razlike u
pogledu jacine veze sa dentinom kanala korena. Vrednosti jaCine veze silera na bazi
kalcijum silikata i hidroksiapatita testiranih u ovom istrazivanju sli¢ne su rezultatima
drugih istrazivanja gde je ispitivana jacina veze komercijalnih biokeramickih silera sa
dentinom kanala korena [59, 161, 172]. Takode, dobijene vrednosti za jaCinu veze

Acroseal-a sa dentinom kanala korena saglasne su sa podacima iz literature [157].

Razlike u jaCini veze ispitivanih eksperimentalnih silera u odnosu na

konvencionalni siler (Acroseal) mogle bi se pripisati razli¢itom sastavu materijala i
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posledi¢no razli¢itom vezivanju materijala za dentin kanala korena. Acroseal je siler na
bazi kalcijum hidroksida u smoli. Pema podacima iz literature sileri na bazi smola
ostvaruju jacu vezu sa dentinom u odnosu na ve¢inu drugih silera [172]. Mehanizam
vezivanja Kalcijum silikatnih silera, koji su testirani u ovom istrazivanju se razlikuje u
odnosu na materijale na bazi smola koji reaguju sa amino grupama kolagena stvaranjem

kovalentne veze izmedu kolagena i smole [65].

Osim po jacini veze, testirani sileri su se u odnosu na konvencionalni siler
razlikovali i po tipu frakture nastale nakon dislokacije kanalnog punjenja. U grupi uzoraka
sa Acroseal-om dominirala je kohezivna fraktura dentina prac¢ena pucanjem uzoraka. U
manjem broju uzoraka detektovana je adhezivna fraktura materijala. Ovakav tip frakture
materijala koji sadrze razli¢ite smole saglasan je sa podacima iz literature [59, 65] i
najcesce se pripisuje polimerizacionoj kontrakciji usled vezivanja materijala. Suprotno
tome, kod CS silera i HA-CS silera u ve¢em broju uzoraka nastupile su kohezivne i
mesSovite frakture sli¢no frakturama prilikom testiranja osnovnih formulacija materijala.
Kohezivne frakture prilikom ispitivanja novih biokeramickih silera na bazi kalcijum
silikata 1 hidroksiapatita zabeleZene su takode u istrazivanjima Ersahan 1 sar. (2010) 1

Shokouhinejad i sar. (2011) [59, 172].

U drugom delu istraZivanja jacina veze testiranih silera ispitivana je takode push-
out test-om ali posle konvencionalnog endodontskog tretmana na ekstrahovanim zubima,
koja je podrazumevala hemomehanicku preparaciju kanala korena uz finalnu irigaciju a
zatim 1 opturaciju kanala testiranim silerima. I u ovom delu istrazivanja, imajuci u vidu
¢injenicu da je hidratacija dikalcijum silikatne faze kalcijum silikatnih cemenata sporija
u odnosu na trikalcijum silikatnu fazu [182], nakon opturacije, a pre realizacije testa
smicanja, uzorci su inkubirani 7 dana na 37°C, u vesStackom tkivnom fluidu, da bi se

omogucilo kompletno vezivanje silera [57, 65].

Vazno je napomenuti da su za opturaciju kanala korena u ovom istrazivanju
koriS¢eni samo sileri bez gutaperka poena, obzirom da bi upotreba gutaperke mogla
rezultirati neuniformnom distribucijom stresa i deformacijom termoplasti¢nog materijala
[59], §to bi moglo uticati na dobijene rezultate. Primenjena metodologija je saglasna sa
konvencionalnim nacinom ispitivanja jaCine veze materijala sa dentinom kanala korena

[57].
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Prema podacima iz literature ne postoje statisticki znacajne razlike u pogledu
jacine veze materijala sa dentinom u zavisnosti od nivoa korena na kome se testira
adhezivnost materijala [57, 102]. S obzirom na to da je sila potrebna za dislokaciju
materijala direktno proporcionalna adhezivnoj povrsini uzorka testiranog materijala, u
ovom istrazivanju su u cilju sto uniformnije adhezivne povrSine uzoraka, koriSéene
sekcije  srednje treCine korenova zuba S§to je metodoloski u skladu sa drugim

istrazivanjima u literaturi [65, 86, 159].

I u ovom delu istrazivanja najjaca veza zabelezena je kod Acroseal-a dok su sileri
CS i HA-CS pokazali znacajno nize vrednosti. Dobijeni rezultati biokeramickih silera
uporedivi su sa rezultatima metodoloski sli¢nih studija. Treba napomenuti da standardi
za procenu jacine veze testom smicanja, vezani za debljinu uzorka, promer utiskivaca i
brzinu optereivanja nisu ustanovljeni, te da se pomenuti parametri razlikuju izmedu

istrazivanja, §to bi mogao biti razlog za nesto drugacije vrednosti u razli¢itim studijama.

Takode, prema pisanju Weller i sar.(2008), 7-dnevno ¢uvanje korenova ispunjenih
kalcijum silikatnim cementom u veStatkom tkivnom fluidu dovodi do stvaranja amorfnog
apatita duz apikalne tre¢ine zidova kanala korena. Posle duzeg kontakta sa tkivnim
fluidima, kristali apatita su detektovani i na nivou srednje tre¢ine korena. S tim u vezi
moze se pretpostaviti da bi jacina veze ispitivanih eksperimentalnih silera bile ve¢a pod
drugacijim eksperimentalnim uslovima odnosno da bi vrednosti jaCine veze rasle duzim

¢uvanjem uzoraka u veStatkom tkivnom fluidu [196].

U grupi uzoraka sa silerima CS i HA-CS dominirale su kohezivne i meSovite
frakture, dok su kod vecine uzoraka u Acroseal grupi zabelezene adhezivne frakture
materijala, a kod pojedinih uzoraka i kohezivne frakture dentina sli¢no frakturama

nastalim prilikom testiranja jacine veze na dentinskim diskovima.

Vazno je naglasiti da su u ovom delu istrazivanja, gde su ¢itavi korenovi cuvani u
vestackom tkivnom fluidu, vrednosti jaCine veze testiranih silera bile niZe u odnosu na
deo istrazivanja u kome su u vestackom tkivnom fluidu cuvani dentinski diskovi.
StatistiCka analiza nije uradena, obzirom na razlike u metodoloskom pristupu, ali se iz
rezultata jasno uocavaju razlike kako kod CS i HA-CS silera tako i kod Acroseal-a. Vise
od tri puta jaa veza materijala sa dentinom kanala korena dobijena prilikom ispitivanja

dentinskih diskova mogla bi se pripisati najpre efikasnijoj hidrataciji silera u delu
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istrazivanja realizovanom na dentinskim diskovima. Hidratacija kacijum silikatnih
materijala je kompleksan fenomen koji, ukoliko se modifikuje, moze uticati na bioloska,

hemijska kao 1 fizicka svojstva materijala [27], §to je potvrdeno i ovim istrazivanjem.

Iako se na osnovu rezultata dobijenih u ovom istrazivanju moze zakljuciti da su
testirani ekperimentalni sileri na bazi kalcijum silikata i hidroksiapatita ostvarili odredenu
vezu sa dentinom kanala korena, pod uslovima u kojima je realizovana ova studija, ta je
veza bila znacajno slabija u odnosu na konvencionalni siler. Ipak, imaju¢i u vidu
bioaktivnu prirodu materijala , na¢in njihovog vezivanja za dentin, dugotrajnu hidrataciju
1 porast kompresivne snage u funkciji vremena koji je karakteristican za ovu vrstu
materijala, moglo bi se ocekivati da bi u funkciji vremena veza ispitivanih materijala sa

dentinom bila jaca.
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6.2. DISKUSIJA REZULTATA ISPITIVANJA BIOLOSKIH
SVOJSTAVA MATERIJALA

6.2.1. DISKUSIJA REZULTATA ISPITIVANJA CITOTOKSICNOSTI

Test za procenu citotoksi¢nosti odabran je u skladu sa hemijskom prirodom
materijala koji su testirani [115]. S obzirom na to da je u ovom istrazivanju ispitivana
citotoksi¢nost hidrofilnih materijala koji oslobadaju jonsku komponentu, odabran je MTT
test, funkcionalni test za indirektno ispitivanje citotoksi¢nosti, kojim se procenjuje
metabolicka aktivnost ¢elija. MTT test je jednostavna, brza i1 precizna kolorimetrijska
metoda, jedan od najéesce kori$cenih testova za procenu toksi¢nosti materijala u ¢elijskoj
kulturi [47, 50, 88, 112, 134, 174]. Test se bazira se na sposobnosti enzima
mitohondrijalne dehidrogenaze da u zivim, metabolic¢ki aktivnim ¢éelijama konvertuje
Zutu tetrazolijumsku so, MTT u tamno plave kristale formazana. Kristali formazana se
dalje proceduralno rastvaraju, a koli¢ina rastvorenih produkata se kvantifikuje
spektrofotometrijski. Koli¢ina rastvorenih produkata formazana je direktno

proporcionalna broju Zivih ¢elija u kulturi [115].

Ispitivanje citotoksi¢nosti je, prema preporukama ISO standarda (ISO 10993-5),
realizovano na permanentnoj ¢elijskoj liniji, humanim fibroblastima plu¢a. Permanentne
¢elijske linije se lako gaje, dostupne su i omogucavaju dobru reproduktibilnost
eksperimenta. Za razliku od primarnih ¢elijskih linija nemaju specifi¢cne matabolicke

aktivnosti zbog Cega se citotoksicni efekti pripisuju isklju¢ivo efektima materijala [152].

Testiranje toksi¢nosti izluzaka materijala je uobicajen nacin za in vitro procenu
toksicnosti degradacionih produkata materijala jer simulira klinicke uslove, obzirom da
se isti produkti mogu izluziti iz materijala u okolno tkivo, nakon njihove in vivo aplikacije
[134]. Ispitivana je citotoksi¢nost nerazblazenih i razblaZzenih izluzaka vezanih materijala
u tri vremenska perioda, sa ciljem da se ispita zavisnost toksi¢nosti materijala od njegove
koncentracije, ali i da se ispitaju eventualne izmene u profilu toksi¢nosti u funkciji
vremena izluZivanja materijala. S obzirom da oslobadanje jona iz materijala moze biti

razli¢ito pre i posle vezivanja materijala [88], testirana je i citotoksi¢nost serijski
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razblazenih svezih rastvora materijala. Takode, citotoksi¢nost materijala je analizirana i

u funkciji pH.

Ispitivanje citotoksi¢nosti rastvora materijala ukazalo je na zavisnost toksi¢nosti
rastvora CS od njegove koncentracije. Razblazivanje rastvora materijala CS je rezultiralo
skoro linearnim porastom prezivljavanja ¢elija u ¢elijskoj kulturi. Vrlo sli¢ni rezultati
uoceni su i posle ispitivanja citoksi¢nosti rastvora MTA. Hakki i sar. (2009) su pisali 0
zavisnosti toksi¢nih efekata MTA od njegove koncentracije u rastvoru, kao i 0 visokom
prezivljavanju Celija nakon izlaganja rastvorima nizih koncentracija §to je u skladu sa
rezultatima dobijenim u ovom istrazivanju [88]. Za razliku od CS i MTA, razblazivanje
rastvora materijala HA-CS nije dovelo do znacajnijih promena u prezivljavanju celija.
Naime, u svim testiranim koncentracijama rastvora, broj prezivelih ¢elija je iznosio vise
od 50% u odnosu na kontrolu. Razli¢ite inicijalne vrednosti pH rastvora testiranih
materijala, ukazuju na razliitu rastvorljivost odnosno brzinu otpustanja jona iz

materijala, $to je moglo rezultirati i razli¢itom inicijalnom toksi¢nos¢u [125].

Iz rezultata toksi¢nosti izluzaka vezanih materijala moze se uociti da su svi
testirani materijali redukovali prezivljavanje ¢elija u odredenoj meri, ¢ime je potvrdeno
da se joni mogu izluZiti u medijum i posle vezivanja materijala [183]. Rezultati su takode
ukazali na zavisnost toksicnosti od koncentracije testiranih materijala. Generalno, uocena
je manja toksi¢nost materijala CS i HA-CS u odnosu na MTA u svim testiranim
periodima. Citotoksi¢nost izluzaka svih testiranih materijala je bila ve¢a nakon 7 dana
odnosu na 24h izluzivanja, $to je komparabilno sa rastom pH vrednosti u istom periodu.
Porast vrednosti pH izluZaka u funkciji vremena ukazuje na kontinuirano oslobadanje
jona iz kalcijum silikatnih cemenata u funkciji vremena, Sto je u skladu sa nalazima iz
literature [54, 65]. DuZe izluzivanje MTA je rezultiralo porastom toksi¢nosti o cemu su
pisali i drugi autori [50, 112, 123, 128]. Takode, u nedavnoj studiji Yoshino-a i sar.
(2013) uoceno je da duzi kontakt izluzaka MTA sa ¢elijama rezultira i ve¢om toksi¢nos¢éu
[201]. Nalazi dobijeni u ovom istrazivanju mogu se delimi¢no uporediti 1 sa metodoloski
slicnom studijom Modareszadeh 1 sar. (2011), koji su toksicnost MTA pratili u duzem
vremenskom periodu (21 dan). Ovi autori su pisali o znac¢ajnoj redukciji L-929 fibroblasta
nakon izlaganja nerazblazenim (100%) kao i razblazenim (50%) izluScima ProRoot MTA
posle 24h i 7 dana izluZivanja materijala, $to je takode u skladu sa rezultatima dobijenim

u ovom istrazivanju. U istrazivanju pomenutih autora, najveca toksi¢nost MTA je uocena
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nakon 14-dnevnog izluzivanja materijala. Nerazblazeni 21-dnevni izlusci ProRoot MTA
u njihovom istrazivanju nisu imali toksi¢ne efekte na ¢elije u kulturi, Sto je suprotno

rezultatima dobijenim u ovom istrazivanju [134].

Generalno, pregledom literature uocavaju se razli¢iti rezultati citotoksi¢nosti
MTA, pocev od toga da MTA nema Stetnog uticaja na prezivljavanje ¢elija u kulturi [135,
144], preko samo inicijalne toksi¢nosti (nakon 24h izluzivanja) [47], pa do toksicnosti
koja perzistira i nakon 14-dnevnog izluzivanja [134]. Pojedini autori su pisali da posle
inicijalne toksi¢nosti MTA, dalje izluzivanje materijala ne redukuje vijabilnost ¢elija u
¢elijskoj kulturi [47], dok je u drugim istrazivanjima uofen porast citotoksic¢nosti u
funkciji vremena [50, 112]. Razli¢iti rezultati pomenutih studija mogli bi biti posledica
upotrebe razlicitih Celijskih linija, razli¢itih protokola prilikom pripreme i vezivanja
materijala, odnosa povrSine uzorka i zapremine medijuma za izluzivanje, trajanja

izluzivanja kao i primene razliitih parametara za ocenu Celijske vijabilnosti.

IzraZenija citotoksi¢nost MTA u odnosu na CS, mogla bi se objasniti razlikama u
sastavu materijala, odnosno izluzivanjem razliitth jona u medijum. CS je C(ist,
labaratorijski sintetisan, nanostrukturni kalcijum silikatni cement koji sadrzi barijum
sulfat, kontrast koji se rutinski koristi u svakodnevnoj medicinskoj praksi. Za razliku od
barijum sulfata kojim se takode moZze posti¢i rendgen kontrasnost propisana u ISO 6876
[32], a koji se u kalcijum silikatnom cementu ponasa kao punioc, bizmut oksid prisutan
U MTA-u, se uklju¢uje u hidrataciju materijala, ulaze¢i u sastav kalcijum silikatnog
hidrata [31], odakle se izluZuje zajedno sa kalcijum hidroksidom [28]. Gomes Cornélio i
sar. (2011) su ispitujuci uticaj razliitih rendgen kontrastnih sredstava na toksi¢nost
kalcijum silikatnog cementa (PC), zakljucili da kontrasti negativno utiCu na
biokompatibilnost jace koncentrovanih materijala (100mg/ml) [81]. Veca toksi¢nost
MTA mogla bi se pripisati i €injenici da su u komercijalnim preparatima MTA
detektovani teski metali [23], a prema nalazima Schembri i sar. (2010), MTA Angelus,
testiran u ovom istrazivanju, sadrzi arsen u koncentracijama ve¢im od propisanih 1SO

standardom [167].

Manja citotoksi¢nost materijala HA-CS u poredenju sa materijalom CS i narocito
MTA-om moze se pripisati drugacijem hemijskom sastavu materijala, razli¢itoj kinetici
otpustanja jona i nizim vrednostima pH. U studiji na humanim limfocitima, HA-CS je

takode, pokazao manji genotoksi¢ni potencijal u poredenju sa materijalom CS [143].
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Izlaganje ¢elija materijalu HA-CS rezultiralo je visokim prezivljavanjem Celija bez obzira
na koncentraciju rastvora, a izmerene vrednosti pH, bile su nize u odnosu na materijale
CS i MTA. Huan i Chang (2009) takode nisu uodili znacajnije razlike u pogledu
toksi¢nosti viSih u odnosu na nize koncentracije materijala na bazi kalcijum silikata 1
kalcijum fosfata. Dobijene rezultate objasnili su ¢injenicom da kod ovih materijala ne
dolazi do znacajnijih promena u vrednostima pH, usled potrosnje kalcijum hidroksida za
formiranje kalcijum deficijentnog hidroksiapatita (CDHA) tokom hidratacije materijala
[99].

U ovom delu istrazivanja ispitivana je i citotokci¢nost silera na bazi kalcijum
silikata i hidroksipatita. Osnovne formulacije materijala su modifikovane dodatkom
hemijski inertnih supstanci da bi se korigovala konzistencija materijala odnosno
unapredila njihova fluidnost. Obzirom da je prezivljavanje ¢elija nakon izlaganja svezim
rastvorima i izluscima silera CS i HA-CS bilo sli¢no ili ve¢e u odnosu na prezivljavanje
¢elija nakon izlaganja osnovnim formulacijama materijala (CS 1 HA-CS), moZe se
zakljuciti da dodati modifikatori nisu Stetno uticali na biokompatibilnost materijala. NeSto
veca toksi¢nost u odnosu na osnovnu formulaciju materijala, uocena je samo kod izluzaka
silera HA-CS nakon njegovog 21-dnevnog izluzivanja. Razlog za to bi mogla biti veca
rastvorljivost silera u odnosu na osnovnu formulaciju, koja je mogla rezultirati veCom

koli¢inom oslobodenih jona te posledi¢no izraZenijom redukcijom Celija u kulturi.

Ispitivanja mogucénosti primene nanostrukturnih materijala na bazi kalcijum
silikata i kalcijum fosfata u endodonstkoj terapiji, aktuelna su od nedavno, pa su i podaci
o njihovoj toksi¢nosti u Celijskoj kulturi malobrojni. Generalno, kada su u pitanju
nanomaterijali, njihova toksi¢nost se povezuje sa veli¢inom Cestica, koja moze dovesti do
upijanja nanoCestica od strane ¢elija, odnosno do rastvaranja nanocestica unutar celija.
Veca koncentracija oslobodenih jona moZe uticati na prezivljavanje celija [38].
Istrazivanja koja su se bavila ispitivanjem citotoksi¢nosti nanostrukturnog hidroksiapatita
donela su podatke o njegovoj biokompatibilnosti nezavisno od oblika cestica [206],
koncentracije materijala [169] i trajanja izluzivanja [169]. Prema podacima iz literature,
toksi¢nost komercijalnog nanostrukturnog endodontskog cementa (Bioagregat) na bazi
kalcijum silikata sa dodatkom hidroksiapatita, u kulturi éelija je slicna [50], odnosno
manja (sistemski) u odnosu na MTA [116]. Biokompatibilnost nanostrukturnih

biokeramickih materijala na bazi kalcijum silikata 1 kalcijum fosfata potvrdena je i u
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studiji Ma 1 sar., (2011), ali su autori uocili da kra¢e vezivanje uz duze izluzivanje
materijala moze rezultirati ve¢om koli¢inom oslobodenih jona sa negativnim uticajem na

biokompatibilnost [128].

Na kraju vazno je napomenuti da se rezultati citotoksi¢nosti materijala u ovom
istrazivanju moraju analizirati unutar ogranic¢enja in vitro uslova u kojima je eksperiment
realizovan. U sprovedenoj studiji su dosledno primenjene preporuke ISO standarda koje
se ticu odnosa povrsine uzorka i koli¢ine medijuma u kome se izluzuje. Pod takvim
eksperimentalnim uslovima, izluzivanje materijala se dogada sa relativno velike povrSine
uzorka, znatno vece nego $to bi to bio slu¢aj u realnim klinickim uslovima [68]. Takode,
medijum u kome su se materijali izluZivali nije menjan tokom trajanja eksperimenta, $to
je moglo dovesti do akumulacije veée koli¢ine jona sa posledi¢no izrazenijom redukcijom
prezivljavanja ¢elija. Osim toga, ispitivanje je sprovedeno na gusto zasejanoj,
konfluentnoj ¢elijskoj liniji, suprotno in vivo uslovima gde postoje razliciti tipovi Celija
razdvojenih intracelularnim matriksom i gde tkivna drenaza moze umanjiti toksi¢ne
efekte izluZenih degradacionih produkata materijala [24]. U studijama koje su analizirale
kinetiku oslobadanja kalcijumovih i hidroksilnih jona iz kalcijum silikatnih materijala na
standardan nacin, uocava se redukcija izluzivanja ovih jona u funkciji vremena [77].
Takode je uo€eno da duZe vezivanje materijala rezultira manjom toksi¢no$¢u u ¢elijskoj
kulturi [128]. Stoga bi drugadiji eksperimentalni protokol, pre svega u smislu izmene
medijuma u testiranim vremenskim periodima kao i duze vezivanje materijala pre
potapanja u medijum za izluzivanje moglo rezultirati ve¢im prezivljavanjem celija u

kulturi kod svih testiranih materijala.
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6.2.2. DISKUSWUA REZULTATA ISPITIVANJA BIOKOMPATIBILNOSTI |
BIOINDUKTIVNOSTI

Ispitivanja na animalnim modelima predstavljaju obavezan postupak u proceni
biokompatibilnosti materijala, pre njihove klini¢ke primene. In vivo testovi, kao $to su
testovi subkutane [118, 147] odnosno intraosealne implantacije [131, 188] i takozvani
testovi primene materijala (engl. usage tests) [12, 171, 173, 189, 192] omogucavaju
pracenje kompleksne interakcije materijala i1 tkiva domacina. Stoga se u ovim
istrazivanjima, pored procene biokompatibilnosti, moze procenjivati i biofunkcionalnost

materijala nakon njihove in vivo implantacije [47].

Kao animalni modeli u endodontskim istraZivanjima kori$¢ene su razli¢ite vrste
zivotinja: glodari (pacovi i kuniéi) [173, 188], lasice [52], svinje [171, 185], psi [155,
179] i majmuni [13]. Iako se zbog sli¢nosti sa ljudima, majmuni smatraju idealnim
modelom za dentalna 1 medicinska istrazivanja, visoka cena eksperimenata, ograni¢ena
raspolozivost, kao i teSkoce u cuvanju 1 odrZavanju, doprinela su da se ove Zivotinje retko
koriste u istrazivanjima dentalnih materijala [187]. Takode su kori$¢eni i zubi pasa iako
to takode nije u skadu sa etickim 1 principima dobre istraZzivacke prakse. Osim toga, u
cilju standardizacije animalnog modela i prevazilazenja neujednacenosti prilikom
eksperimenata na psima lutalicama, kao i zbog eventualno zateGenih bolesti, za
eksperimente se preporucuje posebno uzgajana Beagle rasa, Sto takode ogranicava
njihovu raspoloZivost. Zbog svega navedenog, aktuelna istrazivanja se sprovode na
zivotinjama koje se uzgajaju labaratorijski, u eksperimentalne svrhe, najéeS¢e na

glodarima [95, 103, 119, 173, 189].

Cinj enica da su zubi kunica, kori§¢enih u ovom istrazivanju, elodonti, odnosno da
th odlikuje konstantna erupcija (2 mm za maksilarne prve sekutice 1 2,4 mm za
mandibularne sekuti¢e, nedeljno) [193], onemogucava pracenje efekata materijala,
aplikovanih na nivou krunice zuba u duzem vremenskom intervalu. Stoga su materijali,
nakon endodontskog tretmana, aplikovani u kanale korena §to je omogucilo da se efekti
materijala prate tokom 28 dana. Ovaj eksperimentalni period je odabran pod
pretpostavkom da ¢e intezivni fizioloSki metabolicki procesi karakteristicni za denticiju

glodara rezultirati odgovaraju¢im reparatornim procesima tkiva [45].
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Aplikacija eksperimentalnih materijala testiranih u ovom istrazivanju rezultirala
je zapaljenskom reakcijom koja je po svom intezitetu bila sli¢na zapaljenskoj reakciji
nastaloj nakon aplikacije kontrolnog materijala (MTA). U najve¢em broju uzoraka
zapaljenska reakcija je ocenjena kao blaga do umerena uz prisustvo manjeg broja ¢elija
zapaljenja, lokalizovanih u blizini implantiranih materijala. Ovakav nalaz upucuje na
dobru toleranciju aplikovanih materijala od strane tkiva domacina. Dobijeni rezultati su
u skladu sa rezultatima drugih autora koji su pisali o biokompatibilnom ponasanju
kalcijum silikatnih materijala nakon njihove subkutane [147] i intraosealne implantacije
[185, 188] kao i posle primene ovih materijala za direktno prekrivanje pulpe [1, 170,
202], tretman korenskih perforacija [129, 173], odnosno zatvaranje vrha korena nakon

apeksne hirurgije [12].

Razvoj inflamatorne reakcije nakon aplikacije kalcijum silikata se pripisuje
kalcijum hidroksidu koji se oslobada tokom hidratacije materijala. Rastvaranjem kalcijum
hidroksida oslobada se velika koli¢ina kalcijumovih i hidroksilnih jona sa posledi¢nom
alkalizacijom sredine. Alkalni pH uzrokuje lokalnu nekrozu tkiva sa razvojem lokalne
inflamatorne reakcije [189]. Obzirom na to da apozicija ¢vstog tkiva nije videna u
studijama koje su koristile inertne materijale, smatra se da koagulaciona nekroza
uzrokovana kalcijum hidroksidom inicira procese mineralizacije u tkivu [164].
Vezivanjem materijala koli¢ina oslobodenog kalcijum hidroksida se smanjuje [28], Sto
stvara povoljnu sredinu za pocetak ozdravljenja, odnosno zapocinjanje reparatornih
procesa u tkivu. Poznato je takode i da kalcijum silikatni cementi indukuju ekspresiju
proinflamatornog citokina IL-1, a Sto se takode pripisuje inicijalno visokim vrednostima

pH materijala [37].

Eksperimentalni materijal CS je po svom sastavu vrlo slican MTA-u, §to je moglo
rezultirati slicnom inflamatornom reakcijom u tkivu nakon njihove aplikacije. Iako bez
statistiCki znacajne razlike, u grupi uzoraka sa materijalom CS, uocene su najvece
varijabilnosti ocena inteziteta inflamatorne reakcije, $to je moglo biti posledica i razlicite
individualne osetljivosti eksperimentalnih Zivotinja. Upotreba veceg broja zivotinja,
odnosno veéeg broja uzoraka svakako bi rezultirala i relevantnijom statistickom analizom
dobijenih rezultata. lako u pogledu inteziteta inflamacije nije bilo statisticki znacajnih
razlika izmedu testiranih materijala, stanje tkiva u uzorcima sa materijalom HA-CS je

najbolje ocenjeno. Ovakav nalaz moze biti posledica sastava materijala, obzirom da
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najve¢i deo materijala HA-CS ¢ini hidroksiapatit, zbog ¢ega su vrednosti pH ovog
materijala (iako alkalne) nize u odnosu na materijal CS i MTA. U literaturi je
dokumentovano da i nesto nize vrednosti pH omogucavaju aktivnost alkalne fosfataze,
pri ¢emu uzrokuju manje zone povrSne nekroze u poredenju sa visoko alkalnim

materijalima kao §to su kalcijum silikatni materijali [173].

Poznato je takode da pored visokog pH, nastanku nekroze u tkivu nakon
implantacije MTA i slicnih materijala, mogu doprineti i visoka temperatura tokom
vezivanja materijala, odnosno indukcija citokina IL1 i IL 6. S tim u vezi, odsustvo
nekroze u uzorcima sa materijalom HA-CS moglo bi biti i posledica niZze temperature

tokom vezivanja materijala odnosno razli¢ite indukcije inflamatornih citokina [147].

U ovom istrazivanju je analizirano i prisustvo dzinovskih ¢elija tipa oko stranog
tela (foreign body giant cells, FBGC) u tkivu nakon aplikacije ispitivanih materijala, a
koje predstavljaju aktivirane tkivne histiocite. DZinovske celije ukazuju da tkivo na
Cestice materijala reaguje kao na prisustvo stranog tela [ 118]. Rasipanje Cestica materijala
u tkivu dalje od mesta implantacije, uoceno je kod svih testiranih materijala. Uprkos tome,
u uzorcima ispunjenim MTA-om i materijalom CS, uocen je samo mali broj dzinovskih
¢elija. U uzorcima ispunjenim materijalom HA-CS dzinovske ¢elije nisu detektovane ni
u jednom uzorku S$to ukazuje na smanjenu aktivaciju tkivnih histiocita, u poredenju sa
drugim ispitivanim materijalima. Medutim, obzirom na ograniceni broj preseka koji je
analiziran u svakom uzorku, za o€ekivati je da bi se serijskim secenjem istih, dublje u

tkivu pojavile retke, pojedinac¢ne dzinovske celije.

Novostvoreno kalcifikovano tkivo je uofeno u svim uzorcima testiranih
materijala, ¢ime je potvrdeno da materijali pored biokompatibilnosti poseduju i
induktivan potencijal. Indukcija mineralizovanog tkiva nakon aplikacije MTA uocena u
ovom istrazivanju u skladu je sa rezultatima drugih autora koji su uocili stvaranje
mineralizovanog tkiva posle aplikacije MTA u razli¢itim klinickim indikacijama: u
svojstvu materijala za direktno prekrivanje pulpe [1, 119, 170, 189, 202], tretman
korenskih perforacija [105, 129, 199], zatvaranje vrha korena nakon apeksne hirurgije
[12, 155, 186], odnosno nakon primene materijala kao sredstva za apeksifikaciju korena
[58, 63].
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Svi testirani materijali u ovom istrazivanju pripadaju grupi bioaktivnih materijala,
koje odlikuje oslobadanje bioloski aktivnih jona i stvaranje hidroksiapatita na povrSini
materijala. U sintezi eksperimentalnih materijala ispitivanih u ovom istrazivanju
koriS¢ena je sol-gel metoda. Prema podacima iz literature, materijali dobijeni sol-gel
metodom su bioaktivniji u odnosu na materijale istog satava koji su dobijeni drugim
metodama [126].

Kao Sto je ve¢ napomenuto hidratacijom kalcijum silikatnih materijala oslobada
se kalcijum hidroksid koji disosuje na kalcijumove i hidroksilne jone [28]. Kontinuirano
oslobadanje kalcijumovih jona iz materijala smatra se klju¢nim za indukciju formiranja
¢vrstog tkiva [77]. Kontinuirano rastvaranje materijala stvara lokalnu mikrosredinu sa
visokom koncentracijom kalcijuma. Koncentracija kalcijuma je najveéa na mestu
aplikacije materijala i postepeno opada sa formiranjem gradijenta. Ovakav gradijent jona
kalcijuma moze aktivirati stem celije, osteoblaste i fibroblaste i usloviti njihovu
migraciju. Osim Sto ima ulogu u ¢elijskoj hemotaksi, kalcijum je moc¢an regulator ¢elijske
proliferacije, diferencijacije i mineralizacije [164]. Potvrdeno je da materijali Kkoji
oslobadaju kalcijum indukuju proliferaciju periodontalnih fibroblasta [21], rast i
diferencijaciju ¢elija zubne pulpe [177], osteoblasta 1 ¢elija nalik osteobastima [72], kao
i cementoblasta [89]. Takode je utvrdeno da kalcijum stimulise sintezu fibronektina [164],
eksperesiju dentin sijaloproteina, osteonektina, koStanog sijaloproteina i osteopontina
[87, 103, 124, 132, 133, 189, 205]. Pomenuti proteini predstavljaju biohemijske markere
mineralizacije, Cija ekspresija ukazuje na diferencijaciju indukovanih ¢elija u fenotipski
razlicite Celije.

Procesi mineralizacije tkiva se takode povezuju i sa oslobadanjem hidroksilnih
jona iz materijala i posledi¢no alkalnim pH. Porast vrednosti pH rezultira porastom nivoa
alkalne fosfataze (ALP), ekspresijom kostanih proteina (BMP-2) i stvaranjem
kalcifikovanih nodusa. Aktivnost ALP obezbeduje neorganske fosfate te ima znacajnu
ulogu u formiranju ¢vstog tkiva. Porast vrednosti pH u fizioloskim granicama, povecava
mineralizacionu sposobnost humanih pulpnih ¢elija [164]. Hidroksilni joni takode,

neutraliSu medijatore inflamacije, aktivnost osteoklasta i deluju antimikrobno [136, 164].

U sastavu testiranih materijala nalaze se joni Si koji su, osim §to imaju ulogu u
bioaktivnosti materijala [99], znacajni i za procese mineralizacije tkiva. Potvrdeno je da

Si joni stimuliSu proliferaciju 1 diferencijaciju ¢elija nalik osteoblastima. Visoke
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koncentracije jona Si (>30ppm) mogu inhibirati razvoj osteoklasta i procese resorpcije,
ali i povecati nivo ALP ucestvujuci u mineralizaciji novostvorenog kalcifikovanog tkiva
[153].

Novostvoreno kalcifikovano tkivo, uoceno u ovom istrazivanju, razlikovalo se po
debljini i kontinuitetu u zavisnosti od vrste implantiranog materijala. Aplikacija oba
eksperimentalna materijala rezultirala je formiranjem kalcifikovanog tkiva u debljem
sloju u odnosu na MTA. Takode, za razliku od MTA 1 materijala CS, kod materijala HA-
CS novoformirano ¢vrsto tkivo je bilo kontinuirano bez fokusa vaskularizovane
fibroblastne proliferacije. Kako ve¢i deo ovog materijala ¢ini hidroksiapatit, do ovakvih
rezultata mogli su izmedu ostalog, dovesti fosfatni joni kojih nema u CS-u i MTA-u.
Dobijeni rezultati su u skladu sa nalazima Zarrabi i sar. (2010) koji su pisali o efikasnijem
stvaranju kalcifikovanog tkiva nakon aplikacije endodontskog cementa na bazi kalcijum
silikata koji sadrzi fosfatne jone, u odnosu na ¢ist kalcijum silikatni cement (MTA).
Deblje i brze formirano kalcifikovano tkivo, autori su pripisali vecoj koli¢ini fosfatnih
jona dostupnih za stvaranje hidroksiapatita [202]. Dobijeni rezultati su takode u skladu i
sa nalazima Zhang 1 sar. (2013) koji su testiraju¢i dva materijala na bazi kalcijum silikata
sa dodatkom hidroksiapatita (Bioagregat i iROOT BP Plus), uocili da ovi materijali
indukuju izraZeniju mineralizaciju i odontoblastnu diferencijaciju humanih ¢éelija pulpe u
odnosu na ¢ist kalcijum silikatni cement (MTA), sugeriSuci da ovi materijali imaju veéi
mineralizacioni potencijal od MTA [205]. U istrazivanju pomenutih autora testirani su

nanostrukturni materijali, poput materijala testiranih u ovom istrazivanju.

Naime, poznato je da topografija povrsine materijala, a koja je u vezi sa hemijskim
sastavom 1 strukturom materijala, utice na ponaSanje i aktivnost Celija, pre svega na
njihovu adheziju i vijabilnost [3]. U ovom istrazivanju testirani su nanostrukturni
materijali , pa je moguce (obzirom da je kost sama po sebi nanostrukturna) da je ovakva
struktura materijala mogla pozitivno uticati na dobijene rezultate kod oba
eksperimentalna materijala [98]. Pored veliCine i geometrija kristala moZe uticati na

odgovor tkiva na implantirani materijal [127].

Vazno je naglasiti da je materijal HA-CS, kori$¢en u ovom istrazivanju mesavina
hidroksiapatita i kalcijum silikata i da kao takav ima unapredena svojstva u odnosu na
Ciste kalcijum fosfatne cemente. Pored kalcijumovih i fosfatnih jona, materijal HA-CS

sadrzi 1 Si jone $to je sinergistickim efektom moglo rezultirati efikasnijim formiranjem
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kalcifikovanog tkiva. U odnosu na ¢iste kalcijum fosfatne cemente, kompozitne cemente
kojima je dodat kalcijum silikat odlikuju bolje mehanicke osobine ali i izrazenija
bioaktivnost [99]. Zhao i sar. (2010) su dokazali da dodavanje kalcijum silikata kalcijum
fosfatu, rezultira izrazenijom diferencijacijom preosteoblasta kao 1 viSim nivoom ALP.
Dobijene rezultate su pripisali Si jonima i zakljucili da ova kombinacija ima veci
osteogeni potencijal u odnosu na ¢ist kalcijum fosfatni cement. Gandolfi i sar. (2010) su
dodavanjem 5% alfa-trikalcijum fosfata kalcijum silikatu, konstatovali visoku
proliferativnu aktivnost i produkciju kolagena tipa I u kulturi humanih ¢elija kostane srzi
[75].

U ovom istrazivanju mikroorganizmi nisu uo¢eni ni u jednom uzorku. Prisustvo
mikroorganizama najeS¢e se povezuje sa neadekvatnim ispunima i posledicnim
koronarnim mikrocurenjem [1, 61, 63]. Adhezivnost glas jonomer cementa, koris¢enog
za zatvaranje pristupnih kaviteta u ovom istrazivanju, mogao je biti jedan od razloga
dobijenih rezultata. Takode, svi materijali testirani u ovom istrazivanju imaju alkalni pH
1 prema pisanju pojedinih autora, ispoljavaju antimikrobne efekte na odredene vrste
mikroorganizama [2, 156, 183]. Ipak, mora se imati u vidu da je mikroorganizme,
naroCito kada su prisutni u malom broju, tesko detektovati tehnikom histohemijskog
bojenja zbog njene male senzitivnosti kao i da su mogli biti uklonjeni tokom pripreme

tkiva za histolosku analizu [1].

Rezultati dobijeni u ovoj studiji su pokazali da sve testirane materijale odlikuje
biokompatibilnost i sposobnost indukcije kalcifikovanog tkiva, s tim da je aplikacija
materijala na bazi meSavine hidroksiapatita i kalcijum silikata (HA-CS) rezultirala
najboljim bioloSkim odgovorom tkiva. Dobra bioloSka svojstva testiranih
eksperimentalnih materijala uz znacajno krace vreme vezivanja u odnosu na MTA i sli¢ne
materijale predstavljaju dobru osnovu za njihova dalja in vivo testiranja u odgovaraju¢im

klini¢kim indikacijama.
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7. ZAKLJUCCI

Na osnovu ispitivanja nanostrukturnih biomaterijala na bazi kalcijumsilikatnih
sistema (CS) 1 meSavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih sistema (HA-CS) i silera na
bazi kalcijumsilikatnih sistema (CS siler) 1 meSavine hidroksiapatita i kalcijumsilikatnih

sistema (HA-CS siler) moze se zakljuditi sledece:

e Najveca poroznost zabeleZena je kod materijala HA-CS. Poroznost materijala CS bila
je znacajno manja u odnosu na materijal HA-CS i komparabilna sa MTA-om.

e Kod svih testiranih materijala, rastvorljivost je bila ve¢a od vrednosti propisanih ISO
standardom. Najvec¢u rastvorljivost pokazao je materijal HA-CS. Rastvorljivost
materijala CS bila je znacajno manja u odnosu na materijal HA-CS i ne$to veca u
odnosu na MTA.

e Kod silera CS i HA-CS uocena je izrazita poroznost i rastvorljivost. Poroznost i
rastvorljivost oba eksperimentalna silera bila je znac¢ajno veéa u odnosu na Acroseal.

e Najizrazenija  mikropropustljivost uocena je kod materijala HA-CS.
Mikropropustljivost materijala CS bila je znaajno manja u odnosu na materijal HA-
CS i komparabilna sa MTA-om.

e Jacina veze materijala CS i HA-CS sa dentinom kanala korena bila je komparabilna
sa jaCinom veze dentina 1 MTA.

e U najvecem broju uzoraka svih testiranih materijala uocene su frakture meSovitog 1
kohezivnog tipa unutar materijala.

e Jacina veze silera CS 1 HA-CS sa dentinom kanala korena bila je znacajno manja u
odnosu na vezu kontrolnog silera (Acroseal).

e Kod silera CS i HA-CS uocene su kombinovane i kohezivne frakture unutar
materijala, dok su kod Acroseal-a dominirale adhezivne frakture materijala i
kohezivne frakture dentina.

e Materijali CS i HA-CS su pokazali komparabilnu citotoksi¢nost na ¢elijskoj kulturi
humanih fibroblasta, MRC-5. Citotoksi¢nost oba materijala (CS i HA-CS), bila je
manja u odnosu na MTA.

e Citotoksi¢nost silera CS i HA-CS je bila komparabilna sa citotoksi¢no$¢u osnovnih

formulacija materijala.
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e In vivo aplikacija materijala CS i HA-CS u kanale korena kuni¢a rezultirala je
minimalnom zapaljenskom reakcijom, komparabilnom sa MTA-om.

e Aplikacija materijala CS i HA-CS rezultirala je efikasnijim formiranjem
kalcifikovanog tkiva u odnosu na MTA.

e Najbolje organizovano novoformirano kalcifikovano tkivo uofeno je nakon

implantacije materijala HA-CS.

Na osnovu rezultata ove doktorske disertacije moze se zakljuciti da je materijal
CS po svojim fizickim svojstvima komparabilan sa komercijalnim kalcijum silikatnim
cementom MTA, dok je materijal HA-CS pokazao neSto slabija fizicka svojstva.
Materijali CS i HA-CS su pokazali superiorna bioloska svojstva u odnosu na MTA, §to
uz znacajno kraée vreme vezivanja predstavlja dobru osnovu za njihova dalja testiranja u
odgovarajuc¢im klini¢ckim indikacijama. Modifikacije materijala u cilju sinteze kanalnih
silera nisu imale negativnog uticaja na bioloska svojstva, ali su rezultirale slabijim
fizickim svojstvima silera, u odnosu na fizicka svojstva osnovnih formulacija materijala

CS i HA-CS.
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