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ISPITIVANJE TRIKALCHUM SILIKATNOG CEMENTA (BIODENTIN)
U FUNKCHI DENTINSKOG ZAMENIKA ISPOD KOMPOZITNIH ISPUNA

NA BOCNIM ZUBIMA

SAZETAK

U savremenoj praksi, kompozitni materijali, adhezivni sistemi i glas-jonomer
cementi (GJC) koriste se za restauracija zuba u prednjoj 1 bo¢noj regiji. Zbog prisustva
organskog matriksa na bazi smole, kompoziti i smolom modifikovani GJC, imaju
nedostatak u vidu polimerizacione kontrakcije. Takode, polje indikacija za
konvencionalne GJC je suZeno u odnosu na kompozite usled nesto slabijih mehanickih

karakteristika, relativno sporog vezivanja i osetljivosti na prisustvo vode.

U Zelji da se savladaju negativne karakteristike dosadasnjih naj¢esS¢e koriS¢enih
dentinskih zamenika, na trZiS§tu se nedavno pojavio bioaktivni trikalcijum silikat,
Biodentin (Septodont). Ovaj novi materijal iz grupe cemenata na bazi kalcijum
hidroksida je sli¢éne hemijske strukture kao i mineral-trioksidni agregat (MTA) koji je
indikovan u endodontskoj proceduri, a poznat je po svojoj visokoj biokompatibilnosti.
Istrazivanjem 1 primenom novih tehnoloskih dostignuéa razvijen je Biodentin koji za
razliku od MTA ima skra¢eno vreme vezivanja i bolje mehanicke karakteristike, Sto ga
¢ini klinicki jednostavnim za rukovanje i1 kompatibilnim, ne samo za klasi¢ne
endodontske procedure, nego i za restauraciju zuba. Biodentin se preporucuje za
razli¢ite indikacije, koje ukljuCuju trajnu podlogu kod velikih kompozitnih ispuna
(analogno ,,sendvi¢“ tehnici kompozita i GJC), prekrivanje pulpe i pulpne rane nakon
pulpotomije, u sanaciji internih i eksternih resorpcija, u apeksnoj hirurgiji i u vidu

apeksnog ¢epa u endodontskoj terapiji.

Predmet ove doktorske disertacije je ispitivanje trikacijum silikatnog cementa

(Biodentin) u funkciji dentinskog zamenika. Ciljevi laboratorijske studije su bili

ispitivanje mehaniCkih svojstva (mikrotvrdo¢a, savojna cCvrstoca), dimenzionalnih



promena (3D digitalni korelacioni sistem), merenje jacine veze i analiz karakteristike
veze sa dentinom (smicanje, skenirajuca elektronska mikroskopija i energodisperziona
rendgen spektroskopija) i provera rubnog zaptivanja (mikropropustljivost) Biodentina u
odnosu na dosadasnje uobicajeno koris¢ene dentinske zamenike, smolom ojacan GJC
(Vitrebond, 3M ESPE), konvencionalni GJC (Fuji IX, GC), te¢ni kompozit (Vertise
Flow, Kerr) i nanohibridni kompozit (Filtek Ultimate, 3M ESPE). Cilj klini¢ke studije

je bio ispitivanje efikasnosti podloge na bazi trikalcijum silikatnog cementa (Biodentin)

ispod kompozitnih ispuna na bo¢nim zubima u pogledu post-restaurativne osetljivosti.
Randomizovana, kontrolisana, klinicka studija sprovedena je na Klinici za Bolesti zuba
Stomatoloskog i obuhvatala je 36 pacijenta oba pola starosti od 18 do 65 godina.
Primenom metode ,,uparenih zuba”, restaurirano je 84 kaviteta. Od tog broja, 42
kaviteta su Cinila eksperimentalnu grupu u kojoj je Biodentin koris¢en za nadoknadu
dentina, a 42 su cinila kontrolnu grupu restauriranu na klasi¢an nacin kompozitnim

materijalom uz dodatnu aplikaciju smolom modifikovanog GJC kod dubokih kaviteta.

Dobijeni rezultati ukazuju na postojanje znacajnih razlika u jacini i karakteristici
veze, mehanickim svojstvima, dimenzionalnim promenama i rubnom zaptivanju izmedu
ispitivanih materijala. Najvece vrednosti savojne ¢vrstoce izmerene su kod kompozitnog
materijala Filtek Ultimate, dok su najnize vrednosti savojne ¢vrstoce izmerene kod
Biodentina i Fuji IX pri ¢emu medu njima nije bilo razlike. Savojna ¢vrstoca Biodentina
¢uvanog u vodi bila je znacajno vec¢a na merenju posle 14 dana (22.05 + 6.98 MPa) u
odnosu na inicijalne vrednosti. Najve¢a mikrotvrdo¢a izmerena je kod Biodentina
(88.8+ 4.8 VHN), dok je najmanja mikrotvrdoca izmerena kod Vitrebonda (44.1 + 3.5
MPa). Najmanja deformacija u centralnoj i u perifernoj zoni izmerena je kod Biodentina
(0.82 %; 1,23 %), dok je najveca deformacija izmerena u perifernoj zoni kod Vertise
Flow (13.28 %) i Vitrebonda (7.77%). Biodentin je tokom oc¢vrS¢avanja pokazao
znacajno vecu dimenzionalnu stabilnost u odnosu na konvencionalni GJC Fuji IX.
MikromorfoloSkom i elementarnom analizom je dokazan mineralni sastav Biodentina 1i
njegova adekvatana adaptacija sa dentinom. Najjaa veza na opterefenje smicanjem
izmerena je kod Filtek Ultimate (19.2 £ 1.6 MPa), dok je najslabija veza izmerena kod
Biodentina (8.2 + 0.8 MPa). JacCina veze Biodentina sa dentinom nije se znacajno
razlikovala u odnosu na vezu konvencionalnog GJC i dentina. Najmanji marginalni

prodor boje na gingivalnom i okluzalnom rubu izmeren je kod Biodentina (0.3+ 0.01



mm; 0.31+0.01 mm) i kompozita Filtek Ultimate (0.37+ 0.09mm; 0.19 +0.07 mm), dok

je najveci prodor izmeren u grupi Biodentin+adheziv (1.67+£0.27 mm; 1.69+£0.37 mm).

Post-restaurativna osetljivost u eksperimentalnoj grupi Biodentina nije
registrovana ni kod jednog pacijenta, dok je u kontrolnoj grupi zabelezena kod 4 ispuna.
Nije nadena statisticki znacajna razlika u ucestalosti post-restaurativne osetljivosti
izmedu kompozitnih restauracija kaviteta srednje dubine sa i bez podloge od
Biodentina, izmedu kompozitnih restauracija dubokih kaviteta sa i bez podloge od
Biodentina ili glas-jonomer cementa, izmedu ispuna I i II klase na bo¢nim zubima i

izmedu ispuna na premolarima i molarima.

Na osnovu rezultata ove doktorske disertacije moze se zakljuciti da je Biodentin
adekvatan dentinski zamenik sa brojnim prednostima u odnosu na dosada$nje koriS¢ene
materijale u pogledu mikrotvrdo¢e, dimenzionalne stabilnosti, rubnog zaptivanja i

biokompatibilnosti.
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ANALYSIS OF A TRICALCIUM SILICATE CEMENT (BIODENTIN)
AS A DENTIN SUBSTITUTE UNDER COMPOSITE RESTORATIONS

IN POSTERIOR TEETH

SUMMERY

Composite materials, adhesive systems and glass-ionomer cements (GIC) are
commonly used for dental restorations in anterior and posterior teeth. Polymerization
contraction and elution of monomers which may affect their biocompatibility are the
disadvantages of composites and resin-modified GICs due to the presence of resin
monomers. Disadvantages of conventional GICs are relatively long setting time, reduced

mechanical properties and sensitivity to water imbalance.

Bioactive tricalcium silicate cement, Biodentin, has recently been marketed in an
attempt to overcome the disadvantages of previous materials as dentine substitutes. This
new calcium hydroxide based material has a similar chemical structure as mineral
trioxide aggregate (MTA) introduced in endodontic procedures, and known for high
biocompatibility. Compared to MTA, Biodentin has shorter setting time and better
mechanical properties, which make it clinically simpler to handle and compatible, not
only for classical endodontic procedures, but also in teeth restoration. Biodentin is
recommended for dentin substitution in large composite restorations (analogous to the
"sandwich" technique of composites and GICs), direct pulp capping, repair of root
perforations, apexification and retrograde root filling.

The aim of this dissertation is to analyze the tricalcium silicate cement
(Biodentin) as a dentin substitute. The aims of the laboratory studies were to compare
Biodentin to commonly used dentin substitutes resin-modified GIC (Vitrebond, 3M
ESPE), a conventional GIC (Fuji 1X, GC), liquid composite (Vertise Flow, Kerr) and
nanohibridni composite (Filtek Ultimate, 3M ESPE) in terms of selected mechanical

properties (microhardness, flexural strength), dimensional changes during setting (3D



digital image correlation), bond strength to dentin (shear bond strength), characteristics
of the interface with dentin (SEM and EDS) and sealing ability (microleakage based on
dye penetration). The aim of the clinical study was to evaluate clinical efficacy of
Biodentin as the base under composite restorations in posterior teeth in terms of post-
restorative sensitivity. This randomized, controlled clinical study was conducted at the
University of Belgrade School of Dental Medicine Department of Restorative Dentistry
and Endodontics. Patients, aged 18-65 years, were included in the study. Using "paired
teeth™ design, 84 cavities were restored, in which 42 cavities (experimental group)
received Biodentin as dentin substitute and 42 cavities (control group) were restored in
a traditional manner with a universal composite material and additional application of

resin-modified GIC in deep cavities.

The results showed significant differences in the shear bond strength, interfacial
characteristics, mechanical properties, dimensional changes and marginal sealing ability
between Biodentin and the tested control materials. Commercial nano-hybrid composite
material Filtek Ultimate showed the highest flexural strength, while the lowest flexural
strength was measured for Biodentin and Fuji I1X with no difference between them.
Following 14 days of water storage, Biodentin showed significantly higher flexural
strength (22.05 = 6.98 MPa). The highest microhardness was found for Biodentin (88.8
+ 4.8 VHN), while Vitrebond showed the lowest microhardness values (44.1 £ 3.5
MPa). The lowest dimensional changes were measured in the central and peripheral
zones of Biodentin (0.82% and 1.23%, respectively), while the highest dimensional
changes were measured in the peripheral zone of Vertise Flow (13.28%) and Vitrebond
(7.77%). During setting,Biodentin showed significantly greater dimensional stability
compared to conventional GIC Fuji IX. Mineral composition of Biodentin and its
adequate adaptation to dentin were observed using SEM and EDS. The highest shear
bond strength was registered for Filtek Ultimate (19.2 + 1.6 MPa) while the lowest was
found for Biodentin (8.2 = 0.8 MPa). Shear bond strength of Biodentin to dentin was
similar to the conventional GIC Fuji IX. The lowest marginal dye penetration gingivally
and occlusally was found for Biodentin (0.3 £ 0.01 mm; 0:31 £ 0.01 mm) and
composite Filtek Ultimate (0.37 = 0.09 mm; 0:19 = 0:07 mm), while the deepest
penetration was found when Biodentin was combined with an adhesive system (1.67 +
0.27mm, 1.69 mm = 0:37).



In no case post-restorative sensitivity in the Biodentin group was registered,
while in the control group post-restorative sensitivity was associated with 4 restorations.
No differences were found between Class | and Il cavities, medium and deep cavities as

well as premolars and molars.

Based on the results of this dissertation, it can be concluded that Biodentin is an
adequate dentin substitute with a number of advantages over currently used materials,
such as microhardness, dimensional stability, marginal sealing and biocompatibility.

KEY WORDS: Tricalcium silicate cement, Biodentin, dentin
substitute, shear bond strength, mechanical
properties, dimensional stability, marginal

sealing ability, post-restorative sensitivity

SCIENTIFIC FIELD: Dental Sciences
SPECIFIC SCIENTIFIC FIELD: Restorative odontology
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1. UvVOD

Cilj restaurativne 1 rekonstruktivne stomatologije je uklanjanje patoloski
obolelog zubnog tkiva i njegovo potpuno morfolosko, funkcionalno i estetsko
nadoknadivanje materijalom koji bi po svim karakteristikama najblize odgovarao gledi i
dentinu. Na zalost, danas i pored niza razli¢itih materijala u stomatologiji i dalje ne

postoji materijal za koga se moze re¢i da u potpunosti ispunjava te zahteve.

Pedeset godina u nazad amalgamski ispuni su predstavljali izbor u restauraciji
bo¢nih zuba [1]. lako amalgami ispunjavaju vecinu kriterijuma posmatrano sa klinicke
tacke gledista, adhezivne karakteristike kompozitnih ispuna dovele su do njihovog

povlacenja sa restaurativne scene.

Komercijalni kompozitni materijali, adhezivni sistemi i smolom-modifikovani
glas-jonomer cementi (GJC) sadrze organski matriks naj¢e$¢e na bazi metakrilnih smola
[2]. Zahvaljuju¢i unapredenim mehanickim osobinama, kao §to su tvrdoca, savojna
¢vrstoca, Zilavost, otpornost na abraziju, kompoziti su postali materijal izbora za ispune
na bo¢nim zubima. Materijali na bazi smole polimerizuju se najceS¢e svetlosnom
aktivacijom koja dovodi do kaskadne reakcije adicione polimerizacije a tokom koje
nastaju i neizreagovani monomeri koji ostaju zarobljeni u polimernoj mrezi [3].
Neizreagovani monomeri se mogu izluzivati ka oralnoj sredini, ali i difundovati kroz
dentinske tubule prema pulpi, ¢ime uti¢u na biokompatibilnost materijala na bazi smole
[4, 5]. Drugi bitan nedostatak kompozita je kontrakcija pri polimerizaciji sa prate¢im
kontrakcionim stresom usled veze materijala za zubna tkiva koji se smatra glavnim
uzroénikom mikropukotine izmedu zubnih tkiva i kompozitnog ispuna [6].
Mikropukotina koja se moze dodatno uvecati usled razlika u termickoj kontrakciji i
ekspanziji zubnih tkiva i kompozitnin materijala, omogucava prodor salive i
mikroorganizama odnosno fenomen poznatiji kao “mikrocurenje” koji za posledicu
moze imati diskoloraciju izmedu ispuna i rubova kaviteta, pojavu sekundarnog karijesa i
post-restaurativne osteljivosti [7]. Usled ovih nedostataka kompozita, postoji

potencijalna opasnost po vitalitet zubne pulpe ali se i skracuje vek trajanja ispuna. Jedna



od moguénosti za umanjivanje pomenutih nedostataka kompozitnih materijala je

koriSéenje dentinskih zamenika ¢ime bi se redukovala koli¢ina aplikovanog kompozita.

U savremenoj praksi je rasirena upotreba GJC kao dentinskih zamenika. Ovi
materijali su jo§ uvek jedini pravi samo-adhezivni materijali jer ostvaruju hemijsku vezu
sa dentinom [8]. Pored antikariogenog svojstva, pripisuje im se i sli¢ni koeficijent
termicke ekspanzije i pojedine mehanicke karakteristike u poredenju sa dentinom [9].
Mane konvencionalnih GJC u pogledu relativno sporog vezivanja i osetljivosti na
prisustvo vode znafajno su redukovane kod smolom-modifikovanih GJC [10].
Medutim, samo dodavanje smole dovodi do negativanog uticaja na biokompatibilnost
GJC zbog izluzivanja slobodnih monomera [11]. Smolom-modifikovani GJC ne bi
trebalo da se Kkoristite za direktno prekrivanje pulpe, ali se mogu koristiti kao dentinski
zamenici kada postoji barijera od zdravog dentina prema pulpi [12]. Glas jonomer
cementi se uglavnom koriste kao dentinski zamenici u vidu podloge ispod kompozita u
takozvanoj ,,sendvi¢* tehnici, ali se takode mogu Koristiti za ispune na bo¢nim zubima
[13]. Medutim, polje njihovih indikacija je suzeno u odnosu na kompozite usled nesto
slabijih mehanickih karakteristika [14].

U zZelji da se savladaju sve negativne karakteristike dosadaSnjih najceSce
koris¢enih dentinskih zamenika, na trziStu zapadnih zemalja nedavno se pojavio
bioaktivni trikalcijum silikat, Biodentin. Ovaj novi materijal iz porodice cemenata na
bazi kalcijum hidroksida, preporucuje se za razliite indikacije koje ukljucuju trajnu
podlogu kod velikih kompozitnih ispuna (analogno sendvic tehnici kompozita 1 GJC),
zatim prekrivanje pulpe i pulpne rane nakon pulpotomije, u sanaciji internih i eksternih
resorpcija, u apeksnoj hirurgiji i u vidu apeksnog ¢epa u endodontskoj terapiji. Ovaj
materijal ne sadrzi monomere ni inicijatore kao sastavne delove kompozita, adheziva i
smolom-modifikovanih GJC [15-17].



2. PREGLED LITERATURE

2.1. DENTIN

Dentin (lat. substantia eburnea) ili zubna kost je ¢vrsto avaskularno tkivo koje
izgraduje najve¢i deo zuba i daje mu oblik. Sastoji se uglavhom od Kkristala
hidroksiapatita i malih koli¢ina fluorapatita i karbonata, koji su ugradeni u organski
matriks.  Organski  matriks  ¢ine  supstance  fosfoproteina,  glikoproteina,
mukopolisaharida i mreza kolagenih vlakana, koja ulaze u dentinske kanali¢e i nazivaju
se Korfova vlakna [18]. Dentin sadrzi 55% mineralnih materija, 30% organskih materija
i 15% vode. Glavnu strukturu dentina ¢ine dentinski tubuli u kojima su sadrzani
produzeci odontoblastnih ¢elija 1 dentinski likvor okruzeni kako hipermineralizovanim
peritubularnim dentinom tako i intratubularnim dentinom [19]. Dentinski tubuli se
pruzaju od pulpne komore do gledno-cementne granice najveceg precnika od 3,0 pum u
predelu pulpe do najmanjeg prec¢nika od oko 0.8 um na gledno-cementnoj granici. Broj
dentinskih tubula zavisi od njihove pozicije i moze iznositi od 15000 do 65000 po mm?
[20].

2.1.1 Osetljivost dentina

Dentinska osetljivost se karakteriSe kratkim oStrim bolom kao reakcija izloZenog
(otkrivenog) dentina na nadrazaje koji mogu biti temperaturni, taktilni, osmotski ili

hemijski, a koji se ne mogu pripisati nijednom zubnom oboljenju ili defektu [21].

Glavna morfoloSka karakteristika dentina je njegova tubularna struktura
ispunjena dentinskim likvorom koja povezuje pulpu i gledno-cementnu granicu. U
dentinskim tubulima se nalazi i dentinski likvor ¢ije pokretanje mehanizmom

stimulacije nervnih vlagana dovodi do bolne senzacije [22]. Ovakva specifi¢na struktura



predstavlja glavni razlog dentinske propustljivosti. Dentinska propustljivost je veéa u

predelu dentina blizem pulpi iz razloga veéeg broja i dijametra dentinskih tubula [20].

Brannstrom i Astron su 1964 godine postavili sada ve¢ prihvacenu
hidrodinamicku teoriju koja se zasniva na fenomenu pokretanja dentinskog likvora
nakon dejstva odredenog stimulusa koji dovodi do porasta intratubularnog pritiska i do
ekscitacije terminalnih krajeva nervnih vlakana pulpe koji proizvode bolnu senzaciju
[23]. Stoga je jasno da obzirom na uticaj rasporeda, veli¢ine i strukture dentinskih

tubula, tip dentina ima veliku ulogu u njegovoj osetljivosti.

Depozicija peritubularnog dentina ili intratubularna okluzija, znatno smanjuju
pokretljivost fluida i molekulsku propagaciju. Reparatorni dentin za razliku od
sekundarnog dentina nema kontinuitet dentinskih tubula, shodno tome je i njegova
propustljivost manja a samim tim i reakcija osetljivosti. To nas navodi na Cinjenicu da
“seeni” dentin neposredno pred direktnu restauraciju ima vecu predispoziciju ka

osetljivosti [24].

2.1.2 Post-restaurativna osetljivost

Post-restaurativna osetljivost se karakterise pojavom neprijatnosti u vidu
iznenadnog kratkotrajnog bola koji se moze javiti na hladno, toplo 1 tokom Zvakanja.
Dovodi se u vezu sa preparacijom i restauracijom zuba ispunom koja je obavljena u
kratkom vremenskom periodu pre pojave osetljivosti. Pacijenti je Cesto opisuju kao
“iznenadnu neprijatnost” ¢ak i na meku hranu koja nestaje odmah po prestanku
zvakanja. Iako su radena brojna istraZivanja na temu post-restaurativne osetljivosti i
dalje ostaju do kraja nerazjasnjene Cinjenice Sta tacno dovodi do njene pojave.

Postoji nekoliko mogucih objasnjenja za nastanak post-restaurativne osetljivosti.
U Kklini¢koj praksi tokom preparacije kaviteta usled uklanjanja gledi rotiraju¢im
instrumentima dolazi do otvaranja i izlaganja dentinskih tubula, a samim tim i do
izlaganja dentina prekomernoj toploti i dehidrataciji. To dokazuju i istrazivanja Swifta i
sar. i Brannstroma i sar. koja pokazuju da post-restaurativna osetljivost moze biti

posledica traume nastale tokom preparacije kaviteta [25, 26].



Dubina kaviteta takode ima vaznu ulogu U pojavi post-restaurativne osetljivosti.
Auschill i sar. u svom istrazivanju nalaze Cetri puta veci rizik nastajanja post-
restaurativne osetljivosti u kavitetima koji odgovaraju dijagnozi caries profunda u

odnosu na dijagnozu caries media i caries superficialis [27].

Mikrocurenje predstavlja jos jedan od glavnih faktora koji uticu na nastanak
post- restaurativne osetljivosti. Glavni nedostaci kompozitnih ispuna koji se “krive” za
nastanak mikropukotine su polimerizaciona kontrakcija i kontrakcioni stres [28].
Tacnije, kada kontrakcioni stres nadvlada silu adhezije izmedu kompozita i zubnog
tkiva dolazi do formiranja iviéne pukotine, mikrocurenja, ivi¢nog prebojavanja i
sekudarnog Karijesa [29, 30]. Produzeci odontoblasta, kolagena vlakna, kinetika
dentinskog likvora i imunoloske funkcije ne mogu spreciti bakterijsku infiltraciju koja

se u slu¢aju pojave mikrocurenja odigra u veoma kratkom periodu od ¢etiri dana [31].

Smatra se da se polimerizacioni kontrakcioni stres moze javiti u slu¢aju kada se
kompozit nalazi “opkoljen” sa dva naspravna zida kaviteta i da na njega uticu mnogi
faktori kao $to su veli¢ina kaviteta, njegova konfiguracija (C-faktor), tip kompozita i
intenzitet svetla [32, 33]. Od kompozitnih materijala sa redukovanim filerima i niskim
modulom elasti¢nosti ili takozvanih te¢nih kompozita ocekuje se nizi kontrakcioni stres.
Cesto se preporucuju kao lajneri ispod hibridnih kompozita u funkciji stres-
absorbujeceg materijala ali i kao samostalni ispuni [34]. Njihova viskoznost omogucéava

laksu aplikaciju materijala i njegovu bolju adaptaciju uz zidove kaviteta [35].

Perdigao i sar. u svom istrazivanju nalaze da nema razlike u post-restaurativnoj
osetljivosti nakon dve nedelje opservacije 100 ispuna druge klase izmedu tecnog (Filtek
Flow, 3M, ESPE) i konvencionalnog kompozita (Surefil, Dentsply) [36]. Medutim,
istrazivanje Schneider i sar. pokazuje da brzo-polimerizuju¢i kompoziti ili kompoziti sa
sa visokim modulom elastinosti imaju visok kontrakcioni stres naspram tecnih
kompozita sa niskim modulom elasti¢nosti [32]. Smatra se da primena slojevite tehnike
aplikacije kompozita uspe$no uti¢e na redukciju kontrakcionog stresa. To dokazuju i

Santini i sar. koji u svom istrazivanju i potvrduju ove tvrdnje [37].

U pokusaju reSavanja problema kontrakcionog stresa a samim tim i njegove

klini¢ke implikacije na post-restaurativnu osetljivost, na trzistu su se pojavili takozvani



“nisko-skupljajuci” (eng. low shrinkage) kompoziti ili kompoziti sa niskim stepenom
skupljanja koje je postignuto optimizacijom monomera i punilaca na razli¢ite nacine.
Ernst 1 sar. u svom istrazivanju nalaze da Cetiri nisko-skupljaju¢a kompozita pokazuju
manje vrednosti polimerizacionog skupljanja u odnosu na konvencionalne kompozite
[38]. Mada, Santini i sar. u svom istrazivanju nalaze da nisko-skupljaju¢i kompoziti ne
preveniraju gingivalno mikrocurenje u poredenju sa konvencionalnim kompozitom kada

se polimerizuju visoko intenzivnim svetlom [39].

Jo§ jedan od nacina savladivanja problema post-restaurativne osetljivosti je i
pojednostavljivanje procedure aplikacije kompozitnih materijala uvodenjem “sve-u
jedan” samo-nagrizaju¢ih adhezivnih sistema cime se iskljuuju faze kao S$to su

nagrizanje, ispiranje i susenje a koje same po sebi dodatno mogu dovesti do gresaka [8].

Razvijena je i nova kategorija materijala koji predstavljaju kombinaciju samo-
nagrizajucih adhezivnih sistema i te¢nih kompozita pod nazivom “Samo-adhezivni te¢ni
komoziti”. Prvi takav materijal koji se pojavio na trzistu je Vertise Flow ( Kerr, Orange,
CA, USA). Stoji tvrdnja da se primenom ovih materijala eliminiSe aplikacija
adhezivnog sistema kao izdvojenog koraka ¢ime se pojednostavljuje cela procedura.
Vichi i sar. u svom Sestomese¢nom klinickom istrazivanju na 40 kaviteta klase | koji su
restaurisani samo-adhezivnim teénim kompozitom (Vertise Flow,Kerr) ne nalaze ni

jedan slucaj post-restaurativne osetljivosti [40].

Dimenzione promene restaurativnih materijala nastale kao posledica dejstva
okluzalnih sila tokom zvakanja i1 mikroprodor bakterija, jo$ jedan su od mogucih
faktora nastanka post-restaurativne osetljivosti [26]. Ipak, na osnovu skorasnjeg
pregleda literature, moZe se re¢i da na post-restaurativnu osetljivost ima vise uticaja
sposobnost dentalnih adhezivnih sistema da okludiraju (zapuse) otvorene dentinske

tubule nego efekat polimerizacionog skupljanja na defleksiju kvrZzica i ivi¢nu adaptaciju
[41].

Da umece i veStina operatora ima uticaj na fenomen post-restaurativne
osetljivosti nalaze i lvanovic i sar. Oni su u svom istrazivanju ispitivali da li nisko-
kontrakcioni kompoziti u poredenju sa konvencionalnim kompozitima primenom

razli¢itih adhezivnih sistema i umece terapeuta, utiCu na ucestalost pojave post-



restaurativne osetljivosti. Autori zaklju¢uju da je kod primene konvencionalnog
kompozita uoCena znacajno veca post-restaurativna osetljivost u odnosu na nisko-
kontrakcione. Post-restaurativna osetljivost bila je veca i kod operatera sa najmanje

godina radnog iskustva [42].

Umanjivanje potencijalne post-restaurativne osetljivosti kompozitnih materijala,
moze se prevazi¢i koriS¢enjem dentinskih zamenika ¢ime se redukuje kolicina
aplikovanog kompozita i nacin postizanja adhezivne veze sa dentinom. Jedna od

pomenutih moguénosti je i primena GJC u takozvanoj “sendvi¢” tehnici [43].

Van Dijken i sar. u svom trogodi$njem klinickom istrazivanju samo u 9 od 274
slucajeva nalaze pojavu post-restaurativne osetljivosti u terapiji “otvorenom sendvic”

tehnikom primenom smolom-modifikovanog GJC [44].

Isti istrazva¢ sa svojim saradnicima ne nalazi ni jedan slu¢aj post-restaurativne
osetljivosti niti gubitak vitaliteta pulpe nakon pet godina duge klinicke studije na
velikim kavitetima klase I11 i primene GJC u funkciji trajnog ispuna [45].

Koubi i sar. (2013) u svom 3 godine dugom klini¢kom istrazivanju u kojem
ispituju novi trikalcijum silikatni cement (Biodentin, Septodont, France) u funkciji
dentinskog zamenika i restaurativnog ispuna na 212 pacijenta primenom USPHS
kriterijuma (eng. United States Public Health Service), ne nalaze ni jedan slu¢aj post-

restaurativne osetljivosti posle godinu dana [17].

2.1.3 Ostvarivanje veze materijala i tvrdih zubnih tkiva

Problem veze restaurativnih materijala za Cvrsta zubna tkiva jo§S uvek

predstavlja najveci problem restaurativne stomatologije.

Faktori koji utiCu na vezu restaurativnih materijala i zubnih tkiva su brojni i
vezani su pre svega za fizicka i hemijska svojstva supstrata koji se spajaju: gled i dentin

sa jedne strane a restaurativni materijal sa druge [46, 47]. Oralno okruzenje, vlazna



sredina, fizicki stresovi, temperaturne razlike, pH vrednosti pljuvacke, ishrana i navike

zvakanja u velikoj meri uti¢u na interakciju izmedu materijala i zubnih tkiva [46].

Prekretnicom u adhezivnoj stomatologiji smatra se uvodenje tehnike
kondicioniranja povrSine gledi kiselinom. Ovaj revolucionarni koncept koji uvodi
Bounocore 1955 godine, pokazuje da se nagrizanjem gledi formira mikroporozna
povrsina koja obezbeduje formiranje mikromehanicke veze sa adhezivnim sredstvom,
odnosno restaurativnim materijalom [48]. Prvi predlog kiselinskog nagrizanja gledi
podrazumevao je primenu 85% fosforne Kkiseline. Kasnije, studije predlazu da
koncentracija kiseline moze biti u opsegu od 30-40% ¢ime se smanuje agresivnost, a
ostvaruje optimalna jacina veze sa gledi [49].

Nasuprot Cinjenici da je veza izmedu gledi i savremenih materijala na nivou
dosadasnjih saznanja i tehnoloskih moguénosti, uglavnom ostvarena na zadovoljavajuéi
nacin, problem veze imedu dentina i materijala jo§ uvek nije adekvatno reSen. Ona i
dalje predstavlja izazov za istrazivaCe, jer i dalje ne postoji kvalitetno i opste
prihvatljivo resSenje.

Adheziju za dentin je mnogo teze ostvariti iz viSe razloga. Faktori koji
neizbezno uti¢u na kvalitet veze ispuna sa dentinom su njegova slabija mineralizacija od
gledi, znatna koli¢ina kolagena, hidrofilnost povrSine, mali povrSinski napon i prisustvo
dentinskih kanali¢a ispunjenih te¢no$c¢u.[50]

Dentin je znatno vlazniji od gledi i sadrzi vise organskih materija. Dok je gled
prvenstveno mineralne strukture, dentin sadrzi znatnu koli¢inu vode 1 organskih
materija, prvenstveno kolagena [18]. Tokom zivota dentin je sklon promenama u smislu
demineralizacije kao posledice karijesa ili erozije zuba S§to utiCe na njegovu
propustljvost. Sa druge strane, u dentinu moze doc¢i do talozenja i povecanja sadrzaja
minerala. Ovaj fizicko-hemijski proces se naziva skleroza dentina [51]. Promene koje se
odigravaju u dentinu pod dejstvom spoljasnjih fizioloskih ili patoloskih uticaja tokom
zivota takode imaju klinicke implikacije u smislu uticaja na propustljivost dentina, a
samim tim na tok i ishod restaurativne procedure ukljuc¢ujuci i kondicioniranje dentina.

Pored strukturalnih karakteristika dentina, koje predstavljaju znacajnu prepreku
prijanjanja materijala za dentin, jedan od problema predstavlja i prisustvo “razmaznog
sloja” koji se stvara na povrSini dentina. Razmazni sloj nastaje obradom dentina

rotiraju¢im instrumentima. Sastoji se od hidroksiapatita, denaturisanog kolagena 1



Cestica dentinskog detritusa [47, 52]. Istrazivanja pokazuju da se razmazni sloj najcesce
sastoji iz dva dela: povrSinskog koji nije ¢vrsto vezan za dentin i debljeg sloja koji je
utisnut u dentinske tubule. Razmazni sloj se menja u zavisnosti od dubine preparacije,
jer predstavlja odraz dentina od kog je formiran [46].

Pashley i sar. nalaze da razmazni sloj ispunjava otvore dentinskih kanali¢a
formiranjem ¢epova i na taj nacin smanjuje propustljivost dentina i do 86% , da je
razmazni sloj na dentinu naj¢es¢e debljine od oko 1um, a dubina ¢epova u dentinskim
tubulima iznosi dodatnih 1-2 um. Oni takode nalaze i da je njegova veza sa dentinom
slaba i da iznosi svega 5 MPa [49, 53]. Van Meerbeek i sar. potvrduju debljinu
razmaznog sloja od 1-5 pm, ali i to da zavisi od vrste rotirajuéeg instrumenta i uslova
ispiranja tokom instrumentacije [46].

Pitanje uklanjanja razmaznog sloja u cilju poboljsanja adhezije restaurativnih
materijala sa zubnim tkivom bilo je tema istrazivanja brojnih autora. Misljenja po tom
pitanju su podeljena u smislu onih koji smatraju da je ostavljanje razmaznog sloja
odgovorno za slabiju vezu i pojavu mikropukotine do onih koji smatraju da on bitno ne
utie na jac¢inu veze kao i da u vidu lajnera predstavalja glavnu zastitu pulpe[54, 55].

U sustini, da 1i ¢e se razmazni sloj uklanjati ili ne najviSe zavisi od vrste
adhezivnog sistema i restaurativnog materijala koji se aplikuje. Ukoliko se primenjuju
glas jonomer cementi, uklanjanjem razmaznog sloja poliakrilnom kiselinom ostvaruje se
bolja veza, jer slobodni joni kalcijuma iz dentina vezuju karboksilne grupe iz lanca
poliakrilne kiseline, ¢ime ona dobija hemijski karakter[56]. Isti princip vazi za sva
vezivna sredstva na bazi fosfata koja helatnim vezama adheriraju za kalcijum iz dentina.

Objasnjenje poboljsanja kvaliteta veze prisustvom razmaznog sloja nalazi se u
¢injenici da je on uglavnom bogatiji kalcijumom od dentina te je omogucéeno vise
prostora za vezu izmedu kalcijuma i fosfata. Zatim, da svojim prekrivanjem dentina
razmazni sloj ostavlja neravnu povrs$inu, a time i povoljnije uslove za mikromehanic¢ku
vezu. Takode, i da razmazni sloj blokira dentinske tubule i smanjuje protok te¢nosti
kroz njih, ¢ime obezbeduje efikasniju vezu hidrofobne smole i hidrofilnog dentina.
Potvrdeno je da se adhezija u ovim slucajevima uspostavlja iskljucivo sa razmaznim

slojem a ne sa dentinom [57].



2.2. DENTINSKI ZAMENICI

221 KOMPOZITNI MATERIJALI

Uvodenjem novih materijala na bazi smola koji imaju adhezivne karakteristike

poCinje nova era u restaurativnoj stomatologiji. Razvoj i izu¢avanje ovih materijala i

adhezivnih sistema traje i dalje sa tendencijom njihovog poboSanja i prevazilaZenja
svih problema koji oni sa sobom nose.

Kompozitni materijali na bazi smola (kompoziti) se uvode u stomatologiju

sredinom 60-tih godina [58]. Njihova primena se u poéetku bazirala samo na restauraciji

ispuna na frontalnim zubima da bi kasnije razvojem kompozita i adhezivnih sistema

dobili Sire polje indikacija koje obuhvata i restauracije na bo¢nim zubima.

2.2.1.1 Sastav kompozitnih materijala

Osnovne komponente kompozitnih materijala su:
-Organski matriks
-Neogranski punioci

-Vezujuce sredstvo-lepak

Osim ovih osnovnih sastojaka kompozitni materijali sadrze i druge dodatake kao
Sto su stabilizatori boje, inhibitori i inicijatori za mehanizam oc¢vr$c¢avanja, rendgenski

kontrastna sredstva i dr.[10].

Organski matriks kompozita ¢ine monomeri. Postoje dve vrste monomera:
vezujuci 1 funkcionalni monomeri. Vezuju¢i monomeri na svojim krajevima imaju po
jednu polimerizacionu grupu, dok funkcionalni imaju jednu funkcionalnu i jednu

polimerizacionu grupu.
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Najcesce korisceni vezujuci monomer je dimetakrilatni monomer (DMA) velike
molekulne mase. Pored njega tu je i aromatski bisfenol-A-glicidil-dimetakrilat (Bis-
GMA) visoke viskoznosti koga 1960-te godine otkriva Rafael L. Bowen, pa se naziva i
Bowenova smola [58]. Njegova visoka viskoznost obezbeduje manju polimerizacionu

kontrakciju i bolje mehanicke karakteristike [59].

Zbog svoje visoke viskoznosti Bis-GMA cesto se razreduje manje viskoznim
komonomerima kao $to je trietilen-glikol-dimetakrilat (TEGDMA) i uretan-dimetakrilat
(UDMA) [3]. UDMA je takode vezivni monomer nize viskoznosti a istrazivanja

pokazuju da obezbeduje i visi stepen konverzije [60].

Koli¢ina BisGMA, UDMA i TEGDMA znacajno uticu na mehanicke

karakteristike kao $to su zatezna ¢vrstoca, savojna ¢vrstoc¢a i modul elasti¢nosti [61].

Monometakrilat je najées¢e koris¢en funkcionalni monomer [62]. Radi se o
molekulu male molekulske mase koji ima dobru rastvorljivost u rastvarac¢ima kao $to su
voda, aceton i alkohol. Zbog svoje hidrofilnosti ima vaznu ulogu u procesu adhezije jer

obezbeduje dobro “kvasenje” dentina [63].

Veéina kompozita su svetlosno-polimerizujuéi, rede su hemijski-polimerizujuci
ali mogu biti i dvojno-polimerizuju¢i kada istovremeno sadrze i fotoinicijatore i
hemijske inicijatore. Najces¢e koris¢eni fotoinicijator je kamforhinon [64]. Neki
komercijani kompoziti kao fotoinicijatore imaju 1-fenil-1,2-propandion (PPD), lucirin i
irgacure 819 koji su kolorno stabilniji i estetski prihvatljviji od kamforhinona [65].

Neorgansku komponentu c¢ine punioci kao §to su kvarc, koloidni silicium
dioksid, bor-silikatno  staklo, barijum-alumino-silikati,  stroncijum, litijum,
cirkonijum...itd. Uloga punioca je da poboljsa fizicko-mehanicke karakteristike
materijala [10]. Iako je &ist silicijum dioksid naj¢eS¢e koris¢en punilac, koristi se i
staklo silikat kao i neki metali u funkciji rendgen kontrasnosti. U neke adhezivne
sisteme se dodaju i punioci na bazi fluorida zbog svog anti-kariogenog potencijala [66].
Punioci se dodaju i adhezivnim sistema kako bi povecali zateznu i savojnu ¢vrstocu, kao

i debljinu sloja narocito kod adheziva koji sadrze aceton [67].
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Kompozitni materijal na bazi smole odlikuje se specificnim nacinom
stvrdnjavanja, koji se opisuje konverzijom molekula monomera u makromolekule
polimera unakrsnim (eng. cross linking) ili zapreminskim povezivanjem, stvarajuéi
mrezu u kojoj su zarobljene Cestice neorganskog punioca. Pri radikalskoj polimerizaciji
dolazi do priblizavanja monomernih jedinica, kako bi se ostvarila kovalentna veza u
polimeru [68]. Na pocetku polimerizacije matriks je u viskoznom stanju, gde se
monomeri jo$ slobodno kre¢u, dok se posle inicijacije stvaraju sve veéi molekuli, a
kompozit o¢vrS¢uje i homogenizira te poCinje da se steze. Nakon tacke geliranja
kompozit je u ¢vrsto-elastiCnom stanju, ali se jo§ “steze”. Promene volumena tokom
polimerizacije posledica su pomeranja i prostorne organizacije molekula monomera u
molekule polimera te mogu izazvati nezeljena naprezanja u kompozitu i rezultirati
losijim svojstvima od Zzeljenih. Promena volumena, tj. stezanje materijala moze biti od
1,6 do 5,7 %, ali se uglavnom radi o kontrakciji do 3%. Posledica skupljanja materijala
tokom polimerizacije je kontrakcioni stres koji usled nemoguénosti odrzanja adhezije sa
zubnim tkivom dovodi do pojave ivi¢ne pukotine [28-30].

Podelom dentalnih kompozitnih materijala olak$ava se izbor najpogodnijeg
materijala. Prvobitne podele zasnivale su se na veliini Cestica punioca, 0dnosno
hemijskom sastavu kompozita [69]. Danas su materijali bitno pobolj$ani smanjenjem
veli¢ine Cestica i poboljSanjem samih karakteristika punioca, poboljSsanjem adhezije
izmedu punila i organskog matriksa, a uvodenjem polimera niske molekulne mase
poboljsana je polimerizacija i olakSano rukovanje materijalom. Zbog toga je danas
prihvacena podela na:

- tradicionalne kompozitne materijale (makropunjeni) sa 70-80% punilaca,
veli¢ine Cestica 0d 20-50 pum sa nedostatkom u vidu povecanja hrapavost, odnosno
brzim gubitkom estetike.

-mikropunjene kompozitne materijale sa 35-50 % punilaca, veli¢ine Cestica od
0,02-0,04um koje karakteriSe visoka polirnost i estetski izgled, ali i losija mehanic¢ka
svojstva zbog manje kolic¢ine punilaca.

-hibridne kompozitne materijale sa 70-77 % punilaca, veli¢ine Cestica 0,04-
5um, sa karakteristikama koje su izmedu tradicionalnih i mikropunjenih kompozita

-nanopunjene kompozitne materijale sa 70-85% punioca, veli¢ine ¢estice 25 nm
[68, 70].
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Nanokomoziti su nastali iz nanotehnologije koja se bavi molekularnim
inzinjeringom definisanja i kreiranja funkcionalnih materijala i struktura sa
karakteristi¢cnim dimenzijama koje u bilo kom promeru iznose od 0,1 do 100 nm.
Kompoziti koji u svojoj neorgansko-organskoj fazi imaju ¢estice nanovelicine nazivaju
se nanokompoziti [71]. Uvodenjem nanopunioca ostvareno je poboljSanje optickih
karakteristika kompozitnih ispuna [72]. Njihova mala veli¢ina obezbeduje bolje
pakovanje Cestica tako da udeo u ukupnoj masi moze iznositi oko 90-95%. Samim tim
je udeo organskog dela manji ¢ime se obezbeduje 1 nizi stepen polimerizacione

kontrakcije 1 poboljSavaju fizicke i mehanicke karakteristike kompozita [73].

2.2.1.2 Te¢ni kompozit-Samoadhezivni te¢ni kompoziti

Uprkos konstantnom naporu da se unaprede osobine kompozitnih materijala i
dalje kao problem ostaju, polimerizacioni kontrakcioni stres, post-restaurativna
osetljivost, ivicno prebojavanje, sekundarni karijes i gubitak restauracije [8]. Formirani
polimerni lanaci kod kru¢ih materijala imaju ogranicenu relativnu mobilnost tokom
polimerizacije §to dovodi do vecéeg stresa. Iz tog razloga, predloZena je primena manje
rigidnih smolastih materijala u restauraciji kaviteta sa visokim C faktorom [32]. U te
svrhe se predlazu kompozitni materijali sa smanjenom koli¢inom punilaca i manjim

modulom elasti¢nosti takozvani “tecni kompoziti” [32].

Tecni kompoziti su nastali u nastojanju da se prevazidu odredeni problemi u vezi
sa konvencionalnim kompozitima. ZamiSljeni su tako da zadrze male Cestice
tradicionalnih hibridnih kompozita, ali sa redukovanom koli¢inom punilaca, tacnije,
vecu koli¢inu smole §to mesavini daje manju viskoznost [35, 74]. Manja viskoznost im

je omogu¢ila laku manipulaciju i aplikaciju u teSko-dostupne delove kaviteta.

Te¢ni kompoziti se predlazu kao lajneri ispod hibridnih komozita u funkciji
stres-absorbujeceg materijala ili kao samostalni ispuni [75]. Svoju indikaciju imaju i kao
zalivaci fisura, materijali za vezivanje ortodontskih bravica i kao ispuni malih kaviteta
[35, 76].
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Kako te¢ni kompoziti nemaju adhezivne karakteristike sami po sebi, moraju se
koristiti sa dentalnim adhezivnim sistemima. Jedno-fazni samo-nagrizaju¢i adhezivni
sistemi predstavljaju kompleksnu mesSavinu hidrofilnih i hidofobnih monomera u
vodenim 1 organskim rastvaratima. Njihovo dejstvo je zasnovano na samo-
nagrizajuem principu, tako da se nagrizanje, prajmiranje i bondiranje svode na jedan
korak [8, 77]. Medutim, i pored njihove atraktivnosti koja se ogleda u jednostavnosti
koriS¢enja, i dalje su predmet istrazivanja u pogledu jacine i trajnosti veze sa dentinom
[78].

Kombinuju¢i karakteristike jedno-faznih samo-nagrizaju¢ih adheziva i te¢nih
kompozita na trzistu se pojavljuju samo-adhezivni tecni kompoziti (Vertise Flow, Kerr i
Fusio Liquid Dentin, Pentron Clinical). Njihova formulacija se zasniva na
tradicionalnom metakrilatnom sistemu ali sa dodatkom kiselih monomera (glicerolfosfat
dimetakrilat - GPDM), koji se obi¢no mogu naci u adhezivnim dentalnim sistemima.
Njihovom primenom isklju¢uje se korak bondiranja i time pojednostavljuje
restaurativna procedura. Ovi materijali se zasad preporucuju u funkciji lajnera, podloga

i malih ispuna [68].

2.2.1.3 Ostvarivanje adhezivne veze kompozita i zuba-karakteristike

Osnovni  zadatak adhezivnog vezivanja u restaurativnoj stomatologiji je
postizanje intimne adaptacije restaurativnog materijala sa zubnim tkivom. ReSavajuéi
problem ostvarivanja dobre veze komozita sa tvrdim zubnim tkivom savremena
dentalna tehnologija uvodi dentalne adhezivne sisteme koji obezbeduju pojacanu vezu.
Medutim, njihovim uvodenjem u stru¢nu praksu i posredovanjem u vezivanju, veza je
znatno pojacana, ali problemi i dalje nisu reseni u potpunosti.

Za razliku od adhezije sa gledi, ostvarivanje adhezije sa dentinom i dalje
predstavlja problem. Eick [79] i Erickson [80] nalaze da najvazniju ulogu u ostvarenju
kvalitetne adhezivne veze imaju sposobnost vlazenja i stepen penetracije adheziva u

dentin [79, 80]. Ovi rezultati su imali za posledicu stvaranje adheziva koji efikasno
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penetriraju u demineralizovani dentin i delimi¢no ili u potpunosti uklanjaju razmazni
sloj [81]. Tako su stvoreni adhezivni sistemi koji, zahvaljuju¢i svojoj hidrofilnoj prirodi
i sposobnosti vlaZenja, ostvaruju jace veze. Ovakvi sistemi formiraju hibridni sloj,
strukturu nastalu impregnacijom delimi¢no demineralizovanog dentina smolom
adhezivnog sredstva [82].

Prajmeri ostvaruju adheziju zahvaljujuéi hidrofilnim grupama koji imaju afinitet
prema dentinskoj “vlaznoj” stukturi dok sa druge strane sadrze i hidrofobne grupe koje
stupaju u interakciju sa hidrofobnim smolama [83]. Daljim nanoSenjem adhezivne
smole promovise se dalje prodiranje u dentinske tubule i formiranje takozvanih
smolastih produzetaka “tagova” [84].

Hibridni sloj koji se tom prilikom formira sastoji se od dve razlicite faze i
smatra se trodimenzionalnom strukturom sa specificnim fizi¢kim i hemijskim
karakteristikama [85]. Njegova debljina se krece od 1lum do 19 pum i zavisi od vise
faktora koji su u vezi sa karakteristikama dentina, adheziva, tehnike..itd.[37, 86-88].

Treba napomenuti da je za dobru adheziju neophodno dobro kvasenje povrsine
dentina, kako bi se mogao formirati adekvatan hibridni sloj. Usled preteranog susenja
dentina dolazi do kolapsa kolagenih vlakana ¢ime se ugrozava difuzija monomera iz
adhezivnog sistema u povrsinu dentina [8].

Svakako da na jacinu adhezivne veze utiCe 1 pravac pruZanja dentinskih
kanalica. Schupbach i sar. nalaze da je u podru¢jima sa uspravnom orjentacijom
dentinskih kanali¢a hibridni sloj debljine oko 3.2um, a produZeci smole 27.2um, dok je
u podrucjima sa paralelnom orjentacijom dentinskih kanali¢a hibridni sloj statisticki
tanji i iznosi oko 1.3um, dok produzeci smole izostaju [89].

Bez obzira na kontradiktorne stavove po pitanju uklanjanja razmaznog sloja,
smatra se da on ipak mora biti uklonjen, modifikovan ili imregniran smolom, a povr§ina
dentina pre aplikovanja komozitnih materijala mora biti pripremljena, odnosno
kondicionirana [29] .

Da bi se ostvarila snazna i kvalitetna veza sa dentinom danas se koriste tri
tehnike kondicioniranja povrSine: tehnika totalnog nagrizanja (i gled 1 dentin), tehnika
kondicioniranja dentina samonagrizaju¢im prajmerima 1 selektivna tehnika

kondicioniranja (obuhvata kondicioniranje samo gled) [90].
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Po sistematizovanijoj, sveobuhvatnijoj i novijoj podeli za koju se moze reci da
je nastala u zavisnosti od interakcije sa razmaznim slojem, aktuelni dentalni adhezivni
sistemi se Klasifikuju tako da postoje dve strategije za ostvarenje veze a samim tim i
Cetiri tipa adheziva:

1. Adhezivi sa totalnim nagrizanjem gledi i dentina (totalno-nagrizajuci
adhezivni sistemi), gde se 30-40% fosfornom Kiselinom simultano tretiraju gled i dentin

a tako uklanja razmazni sloj i povrSinski hidroksiapatit.

U zavisnosti od broja koraka mogu biti:
a) trofazni adhezivi (kiselina + prajmer + bond)

b) dvofazni adhezivi (kiselina + prajmer/bond)

2. Samonagrizaju¢i adhezivi, koji nemaju fazu nagrizanja kiselinom. Oni
sadrze rastvor kiselog monomera, koji se ne ispira, a ¢ini razmazni sloj propustljivim

bez njegovog potpunog uklanjanja.
U zavisnosti od broja koraka mogu biti:

a) dvofazni samonagrizajuci adhezivi (kiseli prajmer + bond)

b) jednofazni samonagrizajuci adhezivi (jedan rastvor ili sve u jednom) [8].
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2.2.2 GLAS JONOMER CEMENTI

Glas jonomer cemente (GJC) pantentiraju kao hirurski cement Wilson i Kent
1969 godine [91]. GJC predstavljaju kombinaciju organske kiseline i komponenti
stakla a zbog svoje reakcije vezivanja pripadaju acido-bazno vezuju¢im materijalima.
Glavne komponente GJC cine poliakrilna kiselina i kalcijum ili stroncijum fluor-
alumino-silikatno staklo uz odgovarajuc¢e aditive koji se razlikuju u zavisnosti od
proizvoda. Pored poliakrilne kiseline, u sastavu glas-jonomera mogu se naci i itakonska
i maleinska kiselina. Nekad se poliakrilna kiselina moZe naci u prahu materijala u svojoj
dehidrisanoj formi dok se te¢ni deo sastoji samo od tartarne kiseline. Ove varijacije u
sastavu GJC menjaju njegove karakteristike i odreduju i namenu i indikaciju materijala
[13].

GJC imaju siroko polje indikacija koje podrazumeva njihovu primenu u
funkciji: zalivanja fisura, lajnera, cementiranja kruna i mostova, cementiranja bravica
fiksnih proteza, dentalnih adheziva, dentinskih zamenika i ispuna.

Klini¢ke karakteristike od velikog znacaja za ispune od bilo kog materijala, pa
tako i GJC ukljucuju adhezivne karakteristike, iviénu adaptaciju, dimenzionalnu
stabilnost, biokompatibilnost, osetljivost na vlagu, oslobadanje fluorida, dentinu sli¢an
koeficijent termicke ekspanzije, ¢vrstocu i habanje. GJC se Cesto pripisuju lose fizicko-
mehanicke 1 estetske karakteristike u poredenju sa drugim restaurativnim ispunima. Pre
svega iz razloga njihove osetljivosti tokom pripreme do osetljivosti prema vlazi [92].

Karakteristika GJC koja ih izdvaja od drugih restaurativnih materijala je
antikariogeno dejstvo. Poznato je da se jonska migracija moze odigrati samo u prisustvu
vode. Sobzirom da su GJC materijali na bazi vode otuda se i njihova prednost ogleda u
sposobnosti kontinuiranog oslobadanje fluora bez promene u fizi¢kim osobinama [93].
Ovi materijali poseduju sposobnost akumulacije fluorida te kasnije spontano odpustaju
jone fluora u okolna tkiva zuba i pljuvacku ¢ime se ostvaruje pomenuti antikariogeni
efekat formiranjem fluor-apatita koji je znatno odporniji na dejstvo kiselina od
hidroksil-apatita [94]. Jonska razmena je dokazana i u smeru pljuvacka - ispun, u smislu
da je otpustanje fluorida iz materijala bilo pra¢eno vra¢anjem jona kalcijuma i fosfata iz
pljuvacke i okoline u ispun $to je za posledicu imalo povecanje otpornosti na habanje

samog materijala [95]. Takode, istrazivanja pokazuju i ugradnju jona kalcijuma, fosfata
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I stroncijuma iz GJC ispuna u dublje slojeve demineralizovanog dentina i okolnu gled
[96].

Acido-bazna reakcija izmedu polikiseline (kisela komponenta) i kalcijum-
fluor-alumino-silikatnog stakla (bazna komponenta) ¢ini osnov procesa vezivanja GJC-
a. Tokom ove rakcije dolazi do parcijalnog rastvaranja povrsine staklenih partikula od
strane kiseline. Tacnije, pozitivni joni kalcijuma i aluminijuma koji se oslobadaju
ucestvuju u povezivanju sa kiselim polimernim lancima pri ¢emu se formira rigidni
matriks u vidu mreze koji vremenom postaje sve ¢vrs¢i i kompleksniji [97]. Fluoridni
joni koji se takode oslobadaju iz staklenih partikula se slobodno otpustaju kako u zubnu
strukturu tako i u okolnu pljuvacku. Vezani cement ima strukturu kompleksnog
kompozita koju ¢ine matriks (metal-poliakrilni gel) i punioci (jezgra stakla oblozena
silicijumovim hidro-gelom). Sazrevanje cementa je relativno sporo, u prvih 24 Casa je
veoma bitno da se sacuva vodeni balans u sistemu. Standardni protokol za ranije GJC je
zahtevao odlaganje obrade i poliranja bar 24 ¢asa. Hemijsko sazrevanje nekih cemenata
se ne deSava ni u prvih 24 ¢asa i viSe, te se preporucuje nanosenje zastitinog laka kako
bi se optimizirale njegove pozitivne osobine [98]. Medutim, nove poboljSane forme
ovog materijala za primenu na bo¢nim zubima ne zahtevaju viSe ovakvo odlaganje.
Moze se zakljuciti da se pravila aplikacije ne mogu primeniti na svim GJC zbog Cega se
mora uvek imati u vidu da je vodeni balans u sistemu od presudnog znacaja za
ispoljavanje njihovih bitnih karakteristika [92].

U slu¢aju smolom modifikovanih GJC, inicijalna polimerizaciona reakcija
dovodi do formiranja polimernog matriksa, dok je acido-bazna reakcija odgovorna za
dalje ocvrS¢éavanje i jacinu smeSe. Reakciju polimerizacije kod ovih materijala
uglavnom inicira svetlost talasne duzine oko 470 nm. GJC za cementiranje inleja i kruna
primarno o¢vrs¢avaju acido-baznom reakcijom bez obzira da li su u nacelu dizajnirani
kao svetlosno aktivirajuéi [99].

Da bi se dobile oc¢ekivane klini¢ke i fizicko-mehanic¢ke karakteristike GJC,
neophodno je tacno po uputstvu proizvodaca ispostovati odnos prah-tecnost. Generalno,
kod konvencionalnih GJC povecanje praha u odnosu na te¢nost dovodi do povecanja
njegove Cvrstoce $to donosi odredene teskoce tokom samog ru¢nog mesanja. Billington
1 sar. u svom istrazivanju nalaze da promena odnosa prah-te¢nost preporucena od strane

proizvodaca, utiCe na karakteristike cementa [100]. Iz tog razloga na trziStu su se
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pojavile kapsulirane forme GJC, koje zahtevaju posedovanje odredene aparature ali u
mnogome olasavaju njihovu pripremu i daju sigurnost u ta¢no propisanom 0dnosu

izmedu praha 1 teCnosti.

Postoje cetiri glavne grupe GJC:

-Konvencionalni;

-Smolom modifikovani;

-Metalom ojacani i

-Nano-punjeni GJC

Jedan od najstarijin visoko viskoznih GJC materijala je i Fuji IX (GC Corp,
Tokyo, Japan) sa karakteristikama brzo-vezujuéeg materijala sa dobrim mehani¢kim
karakteristikama. Njegove partikule stakla su smanjene pa spada u krute materijale koji
se mogu aplikovati “Spric”” metodom $to u mnogome olakasava klini¢ku primenu.

U pokusaju da se unaprede fizicke i mehanicke karakteristike, razvijaju se GJC
kojima se u dodaju metali ili smole. Prvi takav pokusaj je dodavanje legure srebra
sinterovane u Cestice stakla. Novonastali keramika-metal materijali dobijaju ime
“kermeti”. Bilo da su metalne legure sinterovane uz staklo ili ne, smatra se da je
prikladniji naziv za ove materijale “metalom ojac¢ani glas-jonomer cementi” [101].
Predpostavke da ¢e se ovi materijali pokazati superirniji u odnosu na druge materijale
koji se koriste u bo¢noj regiji gde je stres najizrazeniji, nisu se u potpunosti obistinile
[102]. Ipak, Popovi¢ u svom istazivanju nalazi da Se za sanaciju mikro-konzervativnih
restauracija tipa ,,tunel“, kermeti mogu preporuciti ukoliko je oc¢uvan marginalni brid
zuba [103].

2.2.2.1 Smolom modifikovani glas-jonomer cementi

Slede¢i korak u poboljSanju ovih materijala se ogleda u uvodenju smolom
modifikovanig GJC 1988 godine [104]. Integracija smole u sastav GJC predstavlja
pokusaj prevazilazenja osetljivosti na vlagu i slabijih mehanic¢kih karakteristika

konvencionalnih GJC. Cilj je da se materijal poboljsa ali uz zadrzavanje klinic¢kih
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prednosti tradicionalnig GJC kao Sto su dobra veza sa zubnim tkivom, oslobadanje
fluorida i zastita od karijesa.

U sustini, radi se o dodavanju monomera smole HEMA, Bis-GMA ili
TEGDMA za Cije vezivanje je neophodno dodavanje inicijatora, te je primarna acido-
bazna reakcija pra¢ena sekundarnom polimerizacionom reakcijom. Po definiciji,
smolom modifikovani GJC sadrzi jon-oslobadaju¢e staklo, u vodi rastvorljivu
polimeri¢nu kiselinu, organske monomere i inicijatore [105].

Prvi smolom modifikovani GJC koji se pojavio na trzistu bio je Vitrebond (3M
Dental, St Paul, MN, USA), ali su se ubrzo pojavili i drugi sli¢ni proizvodi. Dobro
prihvacéeni od strane klini¢ara, doveli su do rapidne pojave raznih varijacija materijala
koji se ne mogu smatrati pravim GJC jer nemaju acido-baznu reakciju koja ih definise
kao takve.

Od smolom modifikovanih GJC oc¢ekuju se odredene prednosti kao $to su duze
vreme rada, mogucnost ranijeg poliranja, bolje estetske karakteristike koje su blize
kompozitnim ispunima, veéa Cvrstoca i tvrdo¢a materijala [106]. Medutim, nije
dokazana njihova superiornost u pogledu jacine veze sa zubnim tkivom, otpornosti na
prodor vode, oslobadanje fluorida, rastvorljivosti i biokopatibilnosti [107, 108].

Smolom maodifikovani GJC pokazali su se dobrim u klini¢kim istrazivanjima
koja su se bavila retencijom, pojavom sekundarnog karijesa i odsustvom
postrestaurativne osetljivosti, §to se ne moze u potpunosti tvrditi za karakteristike
njihove ivi¢ne veze, povrsinske karakteristike i kolornu stabilnost [109].

U pogledu oslobadanja fluorida, pojedini autori smatraju da smolom
modifikovani GJC imaju znacajno veée inicijalno oslobadanje fluorida u odnosu na
konvencionalne GJC. Nivo oslobadanja fluorida znac¢ajno opada posle nedelju dana a
stabilizuje se nakon nekoliko meseci, te se taj niski nivo oslobadanja fluora moze
odrzavati godinama [110]. Medutim, Upadhyay i sar. u svom istrazivanju nalaze da je
nivo inicijalnog otpustanja fluorida znacajno bio veéi kod konvencionalnih GJC u

odnosu na nano-punjene i smolom modifikovane GJC [111].
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2.2.2.2 Ostvarivanje veze glas jonomer cementa za zub- karakteristike

Adhezivnost je jedna od najvaznijih prednosti GJC-a u odnosu na druge
restaurativne materijale. Ostvaruje se hemisjkim vezivanjem karboksilne grupe (COOH)
za kalcijum tvrdih zubnih tkiva.

Uspesnost ostvarivanja dobre hemijske veze izmedu GJC i tvrdih zubnih tkiva
zavisi pre svega od dobro pripremljene povrsine zuba koja podrazumeva uklanjanje
razmaznog sloja a tako i1 lakSu aktivaciju jona kalcijuma. Priprema zubne povrSine
dentina podrazumeva njeno kondicioniranje (tretiranje) 10-40% poliakrilnom Kiselinom
ili nekom drugom kiselinom (taninska, limunska). Ovim postupkom zubna povrSina
postaje  “otvorena” i izlozena za jonsku vezu sa kalcijumom [94]. Za razliku od
postupka demineralizacije koja se obavlja primenom fosforne kiseline a koja predstvalja
agresivniju metodu, primena poliakrilne kiseline u funkciji kondicioniranja se
ograni¢ava samo na razmazni sloj, pri ¢emu subpovrSinski mineralni sastav ostaje
relativno intaktan i raspoloziv za ostvarivanje kvalitetnije veze [56]. Cementi zbog svoje
velike molekulske mase nemaju moguc¢nost prodora u dentinske tubule i potencijal
“hibridizacije” dentinskog sloja. To je razlog kontraindikacije kondicioniranja dentinske
povrsine fosfornom kisleinom pre aplikacije GJC [13, 112].

Takode, bitan faktor u ostvarivanju hemijske veze je i broj slobodnih
karboksilnih grupa u samom cementu, koji zavisi od vremena pripreme i aplikacije
materijala [113].

Neophodno je zameSani cement aplikovati na povrSinu zuba pre pocetka
inicijalne faze vezivanja, dok jo§ uvek ima dovoljno slobodnih COOH grupa. Svako

odlaganje ima za posledicu slabljenja veze GJC i zubnog tkiva.

2.2.2.3 Klini¢ka primena glas-jonomer cementa - “Sendvi¢ tehnika”

Osim kao ispuni na bo¢nim zubima, GJC Koriste se i kao dentinski zamenici u

vidu podloge ispod kompozita u takozvanoj ,,sendvic* tehnici [13]. Ovakva strategija
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primene GJC ima za zadatak ,,ublazavanje* losih karakteristika komozitnih materijala
kroz funkciju stres-absorbuju¢eg dentinskog zamenika i promociju dobrih karakteristika
GJC [109].

Termin ,,sendvi¢ tehnika* podrazumeva laminarnu (slojevitu) restauraciju koja
dentin nadoknaduje GJC-om, dok se gled zamenjuje kompozinim materijalom. Ovom
strategijom se kombinuju najbolje osobine oba materijala a ujedno smanjuju lose.
Favorizuju se dobre osobine kao $to su hemijska adhezija sa dentinom, antikariogeno
svojstvo, oslobadanje fluorida i remineralizacija, manja post-restaurativna osetljviost i
manji kontakcioni stres glas-jonomer cemenata a sa druge strane polirnost povrsine
ispuna, trajnost, mehani¢ke karakteristike i bolje estetska svojstva kompozitnih
materijala [13, 44, 111, 113, 114]. U klini¢koj praksi primenjuju se dve sendvi¢ tehnike:
,,otvorena“ 1 ,,zatvorena‘.

,Zatvorena sendvi¢* tenika podrazumeva da se GJC aplikuje na kompletnu
povrsinu dentina pre nagrizanja i bondiranja a zatim sledi restauracija izgubljenog
glednog tkiva kompozitnim ispunom. U ovom sluc¢aju GJC ostaje ,,zatvoren* od strane
kompozitnog ispuna i nema kontakta sa spoljaSnjom sredinom te otuda potic¢e i naziv
ove tehnike.

,,Otvorena sendvi¢“ tehnika svoju primenu ima uglavnhom kod dubokih
preparacija klase Il i V koje se prostiru subgingivalno u kom delu gled obi¢no
nedostaje. U tom sluéaju povrsina GJC ostaje ,,otvorena“ tacnije izloZena spoljasnjoj
sredini [13].

Primena GJC kao lajnera ili baze u sendvi¢ tehnici donosi odredene prednosti
kao §to su: volumetrijska redukcija kompozinog ispuna, zaStita pulpe 1 relativnu
pouzdanost u smislu dimenzione stabilnosti bez polimerizacionog stresa (kod
konvencionalnih GJC) [115].

Ono $to najcesce brine klini¢are u vezi sendvi¢ tehnike je njihova ostljivost na
prisustvo vode tokom faze ocvrS¢avanja. Tacnije, dilema se odnosi na koris¢enje
totalno-nagrizaju¢ih adheziva nakon aplikacije GJC a koja podrazumeva nanosenje
kiseline i njeno ispiranje vodom. Stoji opravdan strah od izlaganja GJC vodi neposredno
nakon njegove aplikacije. ReSenje ovog problome se eventualno moze traziti U primeni

samo-nagrizajucih adhezivnih sistema ili smolom modifikovanih GJC-a.
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2.2.3 MEHANICKA SVOJSTVA DENTINSKIH ZAMENIKA

Mehanicke karakteristike predstavljaju odgovor materijala na promene koje se
desavaju u njegovoj okolini [116]. Mehanicka otpornost materijala je od klju¢nog
znacaja za uspes$nu restauraciju zuba. Zubi i zubne nadoknade u oralnoj sredini izloZeni
su silama kompresije, smicanja i zatezanja. Materijal kojim se restaurira zub treba da
izdrzi mastikatorne 1 parafunkcionalne stresove, temperaturne promene u oralnoj
sredini, kao i da bude hemijski postojan. Sile koje dejuju na zubne ispune podjednako se
prenose i na materijale koji se nalaze u bliskom kontaktu sa njima te su mehanicke
karakteristike dentinskih zamenika podjednako vazne.

Na osnovu brojnih istrazivanja mehanickih karakteristika komozitnih materijala
mogu se doneti opsti zakljucci koji govore u prilog tome da su fizicka svojstva
kompozitnih smola odredena koli¢inom neorganskog dela. Kako su cestice punilaca
odgovorne za preuzimanje i rasporedivanje sila koje deluju na zub, tako je njihov veci

udeo za razliku od organskog sastava odgovoran za bolja fizicka svojstva [3, 68].

Znacano bolje mehani¢ke karakteristike nano-kompozita u odnosu na
konvencionalne nalazi velik broj istrazivaca. Mitra i sar. (2003) u svom istraZivanju
nalaze da testirani nanopunjeni kompoziti imaju ve¢u kompresivnu ¢vrstocu i otpornost
na frakturu u odnosu na druge testirane komercijalne kompozite. Isto itrazivanje
pokazuje i bolju polirnost u odnosu na hibridne i mikrohibridne kompozite [72].
Watanabe i sar. (2008) nalaze da hibridni i nanopunjeni kompozitni materijali imaju
vecu ¢vrstocu od mikropunjenih kompozita [117].

Ispitivanjem sedam komercijalnih nanokopozitnih materijala Curtis i sar. (2008)
nalaze visoku ¢vrstocu posle jednog dana stajanja uzoraka u vodi, ali i to da ona opada
za vise od 50% posle nekoliko meseci daljeg stajanja u istoj. Takode, nalaze da
komoziti sa “nano-klaster” sistemom imaju zna¢ajno poboljSanu ¢vrsto¢u u odnosu na

mikrohibridne i nanohibridne komozite [114].
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2.2.3.1 Tvrdoca i savojna ¢vrstoca

Tvrdoca se karakteriSe otporno$¢u materijala na deformaciju izazvanu tvrdim
utiskivacem [118]. Kako su sile i tezine opterecenja koje se primenjuju na dentalnim
materijalima na nivou grama (5-1000gr), ¢esto se Kkoristi termin “mikrotvrdoca”.
Mikrotvrdoéa predstavlja vaznu fizicku karakteristiku dentalnih materijala kojom oni
pokazuju svoju stabilnost prema grebanju, utiskivanju i anatomo-morfoloskoj promeni
povrSine. Tvrdo¢a se moze odrediti statickim, dinamickim i specijalnim metodama
[119]. Za merenje mikrotvrdoce dentalnih materijala najéeS¢e se koriste staticke

metode po Knoop-u i Vickers-u [119].

Cvrstoéa je osobina materijala koja pokazuje kolika optereéenja (sile ili
momente sila) moze izdrzati neko telo. U zavisnosti od toga na koji nacin se opterecuje
materijal postoje: zatezna, pritisna, savojna i uvojna Cvrsto¢a. Savojna c¢vrstoca
podrazumeva otpornost materijala na deformaciju kada je on izlozen trima silama od

kojih dve deluju u jednom a tre¢a u suprotnom smeru (eng. three-point bending) [120].

Na tvrdoéu i savojnu ¢vrstoc¢u kompozita uticu i tip, morfologija, hemijski sastav
i velic¢ina Cestica punilaca [68, 121-123]. Istrazivanja pokazuju da su povecan
volumetrijski sadrzaj neorganskih Cestica, povecan stepen konverzije metakrilata, izvor
svetlosti i dubina polimerizacije takode odgovorani za vecu tvrdo¢u materijala [124,
125].

Da rezim polimerizacije znacajno utice na mikrotvrdocu 1 zateznu Cvrstoc¢u
dokazuju i Aguiar i sar. (2005.) Oni u svom istrazivanju ispituju mikrotvrdocu i zateznu
¢vrstocu primenom Vickers metode nekoliko razlic¢itih rezima polimerizacije
(konvencionalni, “soft”start, visoki intenzitet, pulsno odlaganje, odlozeni) hibridnih
kompozita ¢uvanih u vodi i etanolu. Rezultati pokazuju da nije bilo znacajne razlike u
zateznoj ¢vrstoci izmedu ispitivanih grupa ali je mikrotvrdoca uzoraka ¢uvanih u vodi i
etanolu bila znacajno veca kod primene konvencionalnog i pulsnog rezima svetlosti.
Kod svih uzoraka mikrotvrdoc¢a povrSinskih slojeva materijala je bila znacajno veca od
subpovrsinskih [126].
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Taher i sar. (2011) u svom istrazivanju ispituju stepen konverzije i mikrotvrdocu
primenom Vikers metode dva nano-punjena komozitna materijala (Tetric® EvoCeram,
Filtek™ Supreme XT) u odnosu na hibridni komozit (Filtek™ Z250), kompomer
(Dyract® eXtra) i nano-punjeni GJC (Ketac™ N100). Rezultati pokazuju da je najveci
stepen konverzije uofen kod nano-punjenog kompozita za razliku od hibridnog
kompozita kod koga se uocava najnizi stepen konverzije. Medutim, Sto se tice
mikrotvrdoée rezultati pokazuju da je hibridni kompozit pokazao znacajno vecu
mikrotvrdoc¢u (97.6 + 2.8 MPa) dok je najnizu vrednost imao nano-punjeni kompozitni
materijal (55.3 2.9 MPa) [127].

U preglednom radu Ferracane (2011) predstavlja najvaznije aspekte
kompozitnih materijala uklucujuéi i savojnu ¢vrstocu. I1zlozeni rezultati sveobuhvatno
sagledavaju i1 generalno ukazuju na Ccinjenicu da savojna c¢vrstoéa kompozitnih

materijala uglavnom zavisi od sastava punilaca. (Grafikon 1)[68].
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Grafikon br.1 Srednje vrednosti savojne cvrstoce komercijalih komozita

Rosa i sar. (2012) u svom istrazivanju ispituju mehanicka svojstva medu kojima
i mikrotvrdocu i savojnu ¢vrstocu tri nano-punjena kompozitna ispuna: Filtek Z350 XT
(3M ESPE), Esthet X (Dentsply) i Grandia (Voco). U istrazivanju nalaze najveée
vrednosti mikrotvrdo¢e kod kompozita sa najveéim procentom neorganskog punioca
Grandia (Voco), dok se najveca savojna Cvrstoéa uocava kod Filtek 2350 XT (3M

ESPE) materijala sa najnizim procentom neorganskog punioca [122].
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Garcia-Godoy i sar. (2012) u laboratorijskom istrazivanju ispituju savojnu
¢vrstocu nano-hibridnog (Tetric EvoCeram, lvoclar, Vivadent) i konvencionalnog
hibridnog kompozita (Gradia, GC) uporedujuéi ga sa SestogodiSnjom studijom pracenja
njihovih klini¢kih ishoda. U istrazivanju ne nalaze znacajnu razliku u savojnoj ¢vrstoci
izmedu ispitivanih materijala, a takode ne nalaze ni znacajne razlike i u klinickom
istrazivanju. NeSto bolju savojnu ¢vrsto¢u konvencionalnog hibridnog kompozita u
odnosu na nano-hibridni, objas$njavaju ve¢im punjenjem punioca od 87 wt % prema 78
wit% [128].

Cao i sar. (2013) nalaze da su gustopunjeni komozitni materijali imali zna¢ajno
vecu mikrotvrdo¢u u odnosu na dva mikorhibridna i jedan nanohibridni kompozitni
materijal [123].

Kada se analiziraju te¢ni kompoziti, od njih se ocekuju bolja zilavost ali manja
¢vrstoca i mikrotvrdo¢a u poredenju sa konvencionalnim kompozitima. Medu prvim
istrazivanjima koja su se bavila mehanickim karakteristikama te¢nih kompozita bilo je i
istrazivanje Bayne i sar. (1998). Oni su uporedivali mehani¢ke karakteristike osam
te¢nih i dva konvencionalna kompozitna materijala. Dobijeni rezultati ukazali su da su
u svim ispitivanim kategorijama konvencionalni kompoziti bili superiorniji od tecnih
uklju¢ujuéi savojnu ¢vrstoCu, dijametralnu Cvrsto¢u, osetljivost na frakturu i
kompresivnu ¢vrstocu [129].

Salerno i sar. (2011) ispituju mehani¢ke karakteristike medu kojima i
mikrotvrdo¢u, savojnu ¢vrstoéu i modul elastiCnosti samo-adhezivnog te¢nog
kompozita (Vertise Flow), tri konvencionalna te¢na kompozita i jednog nano-punjenog
kompozita. Oni nalaze slicne vrednosti mikrotvrdote i1 savojne c&vrstoe Samo-
adhezivnog te¢nog kompozita i ostala tri konvencionalna te¢na kompozita, pri ¢emu
Vertise Flow pokazuje najvecu tvrdo¢u u poredenju sa ostalim materijalima. Autori
konstatuju iznenaduju¢i rezultat modula elasti¢nosti samo-adhezivnog te¢nog
kompozita od koga se sobzirom na punjenje od samo 40% nije o¢ekivao za samo 20%
nizi modul elasti¢nosti (~9.1 GPa) od modula elasti¢nosti nano-punjenog kompozita
[130].

Czasch 1 sar. (2013) ispituju stepen konverzije, mikrotvrdo¢u (Vickers) i
savojnu ¢vrstocu samo-adhezivnog sa dva nisko-sklupljaju¢a i dva konvencionalna

tecna kompozita. Rezultati pokazuju da je najveéi stepen konverzije ostvario
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mikrohibridni te¢ni kompozit (N’Durance Dimer, Septodont). Najvecu mikrotvrdocu
(60 N/mm? ) je pokazao samo-adhezivni te¢ni kompozit (Vertise Flow, Kerr), dok su
najvecu savojnu ¢vrstocu ostvarili dva konvencionalna mikrohibridna te¢na kompozita
[131].

GJC se cesto pripisuju lose fizicko-mehanicke i1 estetske karakteristike u
poredenju sa drugim restaurativnim materijalima. LoSije mehanicke karakteristike
pripisuju se iz razloga njihove osetljivosti tokom pripreme i osetljivosti na vlagu [92,
99].

Ispitivanja mehanickih karakteristika GJC su uglavnom sprovodena iz viSe
razloga: da se utvrdi vreme vezivanja materijala i dubina polimerizacije smolom
modifikovanih GJC, da se uporedi sa ostalim dentalnim materijalima i vrednosti
defini$u u odnosu na razli¢itu mikrostukturu materijala. Tako Gladys i sar. jos 1996.
godine pretrazujuci tadasnju literaturu koja se bavila mehani¢kim karakteristikama GJC,
zakljuCuju da zbog svoje znacajno manje tvrdo¢e u odnosu na gled nisu preporucljivi
kao stalni ispuni na bo¢nim zubima [132]. IstraZivanja takode nalaze da je mikrotvrdoca
gustopunjenih GJC znacajno veca od konvencionalnih GJC ali 1 dalje znacajno manja
od mikrotvrdo¢e kompozitnih ispuna i dentina [133].

Mikrostruktura materijala od presudnog je znacaja za mehanicke karakteristike
GJC materijala. Ovu tvrdnju dokazuju i Xie i sar. (2000) koji u svom istrazivanju
ispituju savojnu, kompresivnu i zateznu ¢vrstocu, mikortvrdocu i otpornost na habanje
10 komercijalno dostupnih GJC. Autori nalaze da su smolom modifikovani GJC imali
znacajno vecu savojnu 1 zateznu cvrstocu, nizu mikrotvrdo¢u 1 generalno loSiju
otpornost na habanje u poredenju sa konvencionalnim GJC. Rezultati su pokazali da
mehanicke karakteristike zavise od mikrostrukutre ispitivanih materijala. Tacnije,
uocena je korelacija izmedu veli¢ine Cestica stakla u smislu da su materijali sa manjim
Cesticama imali veéu kompresivnu ¢vrstocu, dok je veca mikrotvrdo¢a uocena kod
materijala sa pakovanim malim ¢esticama stakla i niskom porozno§éu. Sto je materijal
imao integrisaniju mikrostrukturu to sui savojna i zatezna ¢vrstoca bili ve¢i. Materijali
sa ve¢im Cesticama stakla imali su bolju otpornost na habanje [134].

Da su kompozitni materijali tvrdi od GJC dokazuju i Hamouda i sar. (2011)
koji ispituju mikrotvrdo¢u primenom Vickers metoda Cetri materijala: konvencionalni

GJC, smolom modifikovani GJC, kompomer i mikrohibridni kompozit. Oni nalaze

27



najvece vrednosti mikrotvrdo¢e kod mikrohibridnog kompozita (66 VHM) u odnosu na
sve ispitivane materijale [135].

Kako bi se povecala tvrdo¢a GJC i izbegla njihova osetljivost na hidrataciju i
dehidrataciju, ovi materijali se ¢esto premazuju razli¢itim zastitnim lakovima. Lakovi
mogu biti specijano namenjeni toj svrsi a predlazu se i adhezivni dentalni sistemi. Tako
Abdoh-Tabrizi i sar. (2011) u svom istrazivanju ispituju efekat dva razli¢ita laka
(specijalnog: Finishing gloss, 3M, i adhezivnog sistema Margin bond, Coltene) na
povrsinsku mikrotvrdo¢u primenom Vickers testa dva konvencionalna GJC (Fuji Il i
Fuji IX, GC). Rezultati su pokazali da je mikrotvrdoca bila statisticki znacajno veéa u
grupama gde su materijali bili prekriveni zastitinim lakovima u odnosu na kontrolnu
grupu bez prekrivanja, dok u okviru “prekrivenih” grupa nije bilo statisticki znacajnih
razlika. Stoga autori preporucuju obavezno prekrivanje materijala zastitinim lakovima
bez obaveze da oni budu specijano namenjeni za tu ulogu [136].

Calixto i1 sar. (2013) ispituju stepen konverzije i mikrotvrdo¢u primenom
Vickers testa na dva smolom modifikovana GJC istog proizvodaca (Vitrebond i
Vitrebond Plus, 3M, ESPE). Razlike izmedu ova dva materijala su u nacinu pripreme i
duzini polimerizacije. Nova fomula podrazumeva olakSanu pripremu primenom
kapsuliranih komponenti sa taéno odredenim odnosom praha 1 tecnosti kao 1 skraceno
vreme polimerizacije. Autori su Zeleli da utvrde da li tacan odnos praha 1 tecnosti daje
superiornije rezultate u odnosu na “ru¢no” mesan materijal. Rezultati su pokazali da nije
bilo statisticki zanacajne razlike u vrednostima mikrotvrdoée izmedu ispitivanih
materijala dok je stepen konverzije bio zna¢ajno veci u korist “stare” formule [137].

Da se dodavanjem toplote u fazi vezivanja GJC moZe poboljsati njihova
savojna ¢vrsto¢a dokazuju i Molina i sar. (2013) koji u svom istrazivanju nalaze da je
primena toplote putem svetlosne aktivacije LED lampom (1400mW/cm?) u trajanju od

30sek. dovela do znacajno vece savojne ¢vrstoce sva Cetri ispitivana materijala [138].

28



2.24 DIMENZIONALNE PROMENE DENTINSKIH ZAMENIKA

Dimenzionalna stabilnost materijala je od presudnog znacaja za njegove
klinicke performanse. Najvazniji uzro¢nici dimenzionalnih promena u restaurativnim
materijalima su sama polimerizacija tokom koje dolazi do kontrakcije i termicki
nadrazaji u usnoj duplji koji izazivaju i kontrakciju i ekspanziju materijala bitno
drugaciju od zubnih tkiva. Oba pomenuta uzroc¢nika dimenzionalnih promena se
naro¢ito vezuju za kompozite na bazi smola. Dimenzionalne promene kompozitnih
materijala nastaju kao posledica polimerizacije i posledica su pomeranja i prostorne
organizacije molekula monomera koji dovode do ‘“blizeg” pakovanja molekula i
volumetrijskog smanjivanja [6]. U ranim fazama oc¢vrséivanja, skupljanje je
maksimalno i samo formirani lanci zauzimaju stabilne pozicije dok zbog ne zavrSenog
povezivanja, molekuli mogu da “skliznu” u nove pozicije. Kasnije, smanjivanjem

kontrakcije materijal dobija na snazi ali je i dalje sklon promenama i popustanju [139].

Svojim nastankom polimerizaciona kontrakcija moze da uzokuje niz negativnih
posledica kao §to su:

-zubna deformacija prilikom koje moze doé¢i do frakture gledi, pukotina i
pomeranja kvrzica [140].

-gubitak veze na spoju ispuna sa tvrdim zubnim tkivom §to dovodi do pojave
mikropukotine a posledi¢no i pojavu post-restaurativne osetljivosti i mikrocurenja, a
tokom vremena i sekundarnog karijesa [6, 28, 30].

-mikopukotine (kohezione frakture) unutar ispuna u slucaju nadvladivanja
jacine veze materijala i zuba [6].

Vec¢ina komercijanih komozitnih materijala koji se koriste u savremenoj
klinickoj praksi imaju volumetrijsko skupljanje u rangu od 1 do 6% u zavisnosti od
sastava i ulova svetlosne aktivacije [141].

Postoji niz faktora koji mogu uticati na polimerizacionu kontrakciju. Medu
njima su modul elasti¢nosti, koli¢ina i1 sastav punioca, stepen konverzije, absorpcija
vode, konfiguracija kaviteta, tehnika aplikacije kompozita i metod svetlosne aktivacije
[74, 142, 143].
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Modul elasticnosti je faktor koji ima uticaj na polimerizacionu kontrakciju i
kontrakcioni stres. Braem i sar. u svom istraZivanju nalaze da rigidni materijali sa
visokim modulom elasti¢nosti povecavaju polimerizacionu kontrakciju i izazivaju visok
stres [142].

Absorpcija vode i rezultuju¢a higroskopna ekspanzija moze kompenzovati
skupljanje materijala. Iako higroskopna ekspanzija moze dovesti do relaksacije
polimerizacionog kontrakcionog stresa, vezujuce povrsine nisu u direktnom kontaktu sa
vodom te je njihova ekspanzija ograniéena, §to Feilzer i sar. (1990) potvrduju u svom
istrazivanju [144]. Pri tom, nasuprot brzoj polimerizacionoj kontrakciji, higroskopna
ekspanzija moze potrajati danima tako da je uskladenost ova dva procesa diskutabilna.
Pored smanjivanja polimerizacionog kontrakcionog stresa, absorpcija vode ima
negativne posledice kao §to su gubitak vrednosti mehanickih i estetskih karakteristika
materijala [144].

Kolicina i sastav punilaca igraju vaznu ulogu u pojavi polimerizacione
kontrakcije. Labella i sar. (1999) u svom istrazivanju mere polimerizacionu kontrakciju
primenom ‘razmaknutih diskova” na 13 te¢nih, 5 kovencionalnih kompozita i 8
dentalnih adhezivnih sistema. Nalaze da je ona znacajno viSa kod te¢nih kompozita u
odnosu na hibridne kompozite ali manja u odnosu na dentalne adhezivne sisteme [74].

Condon 1 sar.(2000) u svom istrazivanju nalaze da vec¢a koli¢ina punilaca
smanjuje Kontrakciju tokom polimerizacije jer ujedno uti¢e na modul elasti¢nosti i
volumetrijsko pomeranje [145].

Kleverlan i sar. (2005) ispituju polimerizacionu kontrakciju 17 komercijalnih
kompozitnih ispuna primenom dilatometrije u cilju pronalazenja korelacije dimenzionih
promena u zavisnosti od sastava punilaca. U svom istraZivanju nalaze da su te¢ni
kompoziti imali najve¢u polimerizacionu kontrakciju i najnizi modul elasti¢nosti u
odnosu na ostale konvencionalne kompozitne materijale. Polimerizaciono skupljanje
te¢nih kompozita iznosilo je od 4.17 do 5.63%, dok je za konvencionalne kompozite
ono bilo od 2 do 3.42%. Takode, nalaze da je najmanja polimerizaciona kontrakcija
uocena kod mikro-punjenog kopozita sa pre-polimerizovanim jezgrima [141].

Miyasaka i sar. (2009) u svom istrazivanju u kojem primenjuju novu metodu
merenja dimenzionalnih promena laser-pomeraju¢im senzorom, takode nalaze vece

polimerizaciono skupljanje tecnih kompozita u donosu na konvencionalne sa
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kontarakcijom ve¢om od 2% za te¢ne kompozite za razliku od konvencionalnih ¢ija je
kontrakcija bila manja od 1,5% [146].

Stepen konverzije je takode faktor koji uti¢e na polimerizacionu kontrakciju.
Smanjenje stepena konverzije ima za posledicu manju kontrakciju i kontrakcioni stres,
medutim, time i kompromituje mehaniCke karakteristike materijala [147]. Braga i
sar.(2002) u svom istrazivanju nalaze da povecanje stepena konverzije dovodi do
znaCajnog povecanja stresa ali 1 da poboljSava mehanicke karakteristike materijala
[143].

Feilzer i sar. razvijaju koncept C-faktora koji predstvalja odnos izmedu
slobodnih i vezanih zidova restauracije u kavitetu. Preparacije klase | imaju C-faktor
koji iznosi 5. Tacnije, pet zidova kaviteta (pulpni, vestibularni, oralni i dva
aproksimalna) su u direktnoj vezi sa materijalom dok je ispun slobodnom povrSinom ka
otvoru preparacije [148]. C-faktor ima znacajan uticaj na polimerizacioni kontrakcioni
stres u smislu da je on kod kaviteta gde je kompozit samo jednom stranom u kontaktu sa
zubnim tkivom omoguéeno pomeranje na slobodnoj strani bez stvaranja stresa, $to
omogucava ostvarivanje jake veze za zid kaviteta. Nikolaenko i sar. (2004) u svom
istrazivanju potvrduju da je broj zidova sa kojim je materijal u kontaktu direktno
proporcionalan stresu koji je automatski manje kompenzovan [149].

Primena slojevite tehnike aplikacije kompozita takode uspe$no utiCe na
redukciju polimerizacione kontrakcije povecavajuéi broj slojeva i obezbedujuci im
optimalnu geometriju koja povecava broj “slobodnih” povrSina. Ovu tvrdnju potvrduju i
Park i sar. (2008) u svom istrazivanju [150].

Tipovi svetlosne aktivacije takode uti¢u na polimerizacionu kontrakciju u
smislu da primena “soft-start” polimerizacije produzava vreme za relaksaciju stresa pre
dostizanja gel faze.[151] Takode, bitnu ulogu ima i udaljenost svetlosnog izvora od
povrsSine materijala, intenzitet i svetlosna duzina [152].

U pokusaju resavanja problema polimerizacione kontrakcije na trzistu su se
pojavili takozvani ‘“nisko-skupljajuc¢i” (low shrinkage) kompoziti ili kompoziti sa
niskim stepenom skupljanja koje je postignuto optimizacijom monomera (siloran) i
punilaca na razlicite nacine. Proizvodaci ovih kompozita navode kontrakciju u opsegu
od 0,7 do 0,9%. Ernst i sar. u svom istrazivanju nalaze da Cetiri nisko-skupljajuca

kompozita pokazuju manje vrednosti polimerizacione kontrakcije u odnosu na
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konvencionalne kompozite [38]. Ipak, Marchesi i sar. (2010) u svom istrazivanju ne
nalaze manju polimerizacionu kontrakciju i kontrakcioni stres siloran kompozita u
odnosu na hibridne [153].

Kada se analizira dimenziona stabilnost GJC, od konvencionalnih GJC se
mogu ocekivati dobri rezultati za razliku od smolom modifikovanih GJC kod kojih iz
razloga prisustva monomernih smola to nije sluc¢aj [113]. Medutim, za razliku od
smolom modifikovanih GJC, osetljivost konvencionalnih GJC na vodu u ranoj fazi
vezivanja, zna¢ajno moze uticati na njihovu dimenzionalnu stabilnost [92].

Attin 1 sar. u svom istrazivanju ispituju inicijalno skupljanje i volumetrijske
promene Sest smolom modifikovanih GJC, hibridnog kompozita i hemijski
polimerizuju¢eg smolom modifikovanog GJC. Oni nalaze da je inicijalno skupljanje
ve¢ine smolom modifikovanih GJC bilo ve¢e od hibridnog komozita i hemijski
polimerizuju¢eg GJC. Posle 28 dana skladistenja uzoraka u vodi, smolom modifikovani
GJC pokazali su volumetrijsku ekspanziju za razliku od hemijski polimerizujuéeg
smolom modifikovanog GJC koji je pokazao smanjenje zapremine. Svi ispitivani GJC
su imali ve¢i ukupni sadrzaj vode od kompozita [154].

Medu najnovije metode ispitivanja dimenzionalnih promena materijala spada
bez-kontaktno merenje primenom 3D otickog sistema kamera-digitalnom korelacijom
slike. U svom istrazivanju autori nalaze da ova metoda daje pouzdano kvalitativno i
kvantitativno mapiranje lokalne deformacije materijala [155].

Primenom metode 3D oti¢kog sistema kamera-digitalnom korelacijom slike
Mileti¢ 1 sar. (2011) istrazuju dimenzionalne promene samo-adhezivnog tecnog
komozita (Vertise Flow, Kerr) u odnosu na konvencionalni te¢ni kompozit (Revolution,
Kerr). Autori ne nalaze znacajnu razliku u deformaciji izmedu dva materijala.
Medutim, uocena je nehomogena distribucija naprezanja duz X/Y/Z vektora. Tacnije,
naprezanje duz XY vektora je bilo znafajno vece na spoljasnjem prstenu uzorka u
odnosu na centralni, dok je u treCoj dimenziji (Z vektor) uofeno vece naprezanje

centralno u odnosu na perifenu zonu [156].
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2.25 KVALITET IVICNOG SPOJA DENTINSKIH ZAMENIKA

Za ispitivanje Kkvaliteta ivicnog spoja mogu se primenjivati klinicke i
laboratorijske metode. Najc¢e$¢e primenjivana klinicka metoda je primena USPS
kriterijuma [157]. Za razliku od klini¢kih, laboratorijska istraZivanja obuhvataju niz
testova.

Osnovne metode ispitivanja u laboratorijskim uslovima su:

-JaCina veze (istezanje/smicanje/istiskivanje) pod predpostavkom da $to je jacina
veze veca, to je 1 ivicno zaptivanje bolje.

-Test prodora boje (mikrocurenje) pod predpostavkom da $to je manji prodor
boje, to jeiivi¢no zaptivanje bolje.

-Evaluacija ivi¢énog spoja pod mikroskopom (svetlosni i skening elektronski
mikroskop, kvanitativna i kvalitativna metoda) pod predpostavkom da ocuvani

kontinuitet spoja garantuje bolje iviéno zaptivanje [158].

2.2.5.1 Jadina veze dentinskih zamenika

Za ocenu adhezivnosti dentalnih materijala, naj¢eS¢e se primenjuju testovi
jacine veze sa predpostavkom da §to je veza materijala i zuba bolja to ¢e 1 otpornost na
polimerizacioni i funkcionalni stres biti ve¢i a time 1 bolje klini¢ke performanse
materijala.

Inoue, De Munk i Van Meerbeek sa svojim saradnicima u viSe istraZivanja
primenjujuci isti kontrolisani protokol, nalaze da se vrednosti jaCine veze primenom
testa istezanja totalno-nagrizajucih adhezivnih sistema (trofaznih i dvofaznih) za gled
kre¢u u intervalu od 39 do 40 MPa [159-161]. Generalno, samo-nagrizaju¢i adhezivni
sistemi pokazuju znacajno slabiju jacinu veze. Mada, jacina veze nekih od dvofaznih
samo-nagrizajucih sistema dostiZze jacinu veze totalno-nagrizaju¢ih u vrednosti od 30
MPa [162].
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Jednofazni samo-nagrizaju¢i adhezivni sistemi u veéini istrazivanja pokazuju
najslabiju ja¢inu veze sa dentinom. Nasuprot njima, trofazni totalno-nagrizajuci
adhezivni sistemi pokazuju najjacu vezu. Izmedu dvofaznih totalno-nagrizajucih i
dvofaznih samo-nagrizaju¢ih adhezivnih sistema u veini istrazivanja nisu nadene
statistiCke razlike [8].

Meiers i sar. (2001) u svojoj dvogodisnjoj studiji ispituju jacinu veze sa
dentinom primenom testa smicanja tri hemijski razli¢ita dvofazna totalno-nagrizajuca
ahezivna sistema. Oni nalaze da su sistemi sa etanolskim 1 acetonskim rastvaracima
imali znacajno jacu vezu posle 12 meseci u odnosu na pocetne vrednosti dok je sistem
sa vodenim rastvarac¢em imao znacajno jacu vezu u odnosu na pocetne vrednosti posle
18 meseci. Medutim posle 24 meseca adhezivni sistemi sa etanolskim 1 vodenim
rastvaraCem su pokazali znacajno slabiju vezu u odnosu na pocetna merenja. Tokom
trajanja eksperimenta adhezivni sistemi sa acetonskim i etanolskim rastvaraima su
imali znacajno jacu vezu u odnosu na sistem sa vodenim rastvarac¢em [163].

Pretrazivanjem literature u potrazi za istraZzivanjima koja se bave jainom veze
dentalnih materijala i dentina nailazi se na veliki broj radova razli¢itog protokola i
metodologije. 1z tog razloga su meta-analize veoma znacajne za dobijanje opste slike 0
rezultatima jaCine veze pojedinih adhezivnih sistema.

De Munck i sar. u svojoj meta-analizi iznose objedinjene podatke iz 295 studija
koje su obuhvatale kratkoro¢na i dugorocna merenja jacine veze primenom testa
istezanja, smicanja i istiskivanja u makro i mikro varijanti [164]. Analiziraju¢i svih 295
istrazivanja oni nalaze da je inicijalna jaCina veze trofaznih totalno-nagrizajuc¢ih
adhezivnih sistema (T/N) ista kao i inicijalna jac¢ina veze kod dvofaznih samo-
nagrizajucih sistema dok je inicijalna jacina veze dvofaznih totalno-nagrizajucih sistema
u odnosu na predhodne slabija. Najslabija inicijalna veza uocava se kod jednofaznih
samo-nagrizajucih adhezivnih sistema (S/N) 1 samo-adhezivnih tecnih kompozita (S/A).
Medutim, dugorocna jacina veze (posle skladiStenja) je znatno slabija kod trofaznih i
dvofaznih totalno-nagrizaju¢ih sistema za razliku od dvofaznih samo-nagrizaju¢ih

sistema Cija jacina veze ostaje na istom nivou kao i inicijalne vrednosti.(Grafikon 2)
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Grafikon br.2 Srednje vrednosti jacine veze adhezivnih sistema (meta-analiza)

Najnovije istrazivanje Bektas i sar. (2013) u kojem ispituju jadinu veze
smicanjem samo-adhezivnog te¢nog kompozita (Vertise Flow) i konvencionalnog
teCnog komozita i dentina (sa i bez adhezivnog sistema) pokazuje da je jacina veze bila
najjaca kada je samo-adhezivni te¢ni kompozit primenjen sa adhezivnim sistemom.
Medutim, u istom istrazivanju test mikrocurenja je pokazao da je ivicno zaptivanje
samo-adhezivnog te¢nog kompozita i dentina bez adhezivnog sistema bilo isto kao i kod
konvencionalnog te¢nog kompozita sa adhezivnim sistemom [165].

Ispitivanja jafine veze GJC primenom testa istezanja nalaze da je njihova
jacina veze sa dentinom znacajno slabija nego kod kompozitnih materijala i iznosi od 5
do 7 MPa [166].

Peutzfeldt i sar. u svom istrazivanju su ispitivali ja¢inu veze primenom testa
istezanja sedam kovencionalnih, tri smolom modifikovana GJC i dva kompomerna
materijala na kondicioniranom i nekondicioniranom dentinu. Oni nalaze da su se srednje
vrednosti jacine veze kretale od 0 do 8,5 MPa za nekondicionirani dentin, dok su
srednje vrednosti jacine veze za kondicionirani dentin bile od 0,5 do 13,7 MPa. Uocena
je jaca veza sa dentinom kod konvencionalnih GJC za razliku od jaine veze smolom
modifikovanih GJC i kompomera [167].

Yip 1 sar.u svom istrazivanju ispituju jac¢inu veze primenom testa istezanja tri
konvencionalna GJC sa indikacijom trajnih ispuna. Oni nalaze da se jafina veze sa
dentinom krece u opsegu od 12-15 MPa [168].

Smatra se da merenje jaCine veze primenom testa istezanja (uWTBS) nije

preporucljivo za glas-jonomer cemente, tacnije za materijale sa slabijom vezom za
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zubna tkiva iz razloga pucanja veze tokom pripreme i seCenja uzoraka. Jo$ jedan od
razloga je i Cinjenica da se tokom izvodenja testa istezanja ne moze sa sigurnoS¢u
potvrditi (ukoliko se ne uradi SEM analiza) da 1i je do pucanja doslo iz razloga slabih
mehanic¢kih osobina materijala [166]. Ovu tvrdnju potvrduju i Inoue i sar. koji nalaze da
je jacina veze GJC sli¢na kao kod dvofaznih samo-nagrizaju¢ih adhezivnih sistema ali
da se pri pucanju veze prekid deSava na nivou glas-jonomernog materijala vise nego na
samom spoju sa tvrdim zubnim tkivom [169].

Gordan i sar. u svom istrazivanju mere jacinu veze primenom testa smicanja
dva smolom modifikovana GJC i dva dvofazna totalno-nagrizaju¢a adhezivna sistema
sa dentinom i gledi. Oni nalaze da je veza sa gledi bila znacajno jaca za adhezivne
sisteme u odnosu na GJC, dok je veza sa dentinom bila znacajno jac¢a za GJC u odnosu
na adhezivne sisteme [170].

Thean 1 sar. u svom istrazivanju uporeduju jadinu veze primenom testa
smicanja izmedu smolom modifikovanog GJC i konvencionalnog GJC sa dentinom
mle¢nih i stalnih zuba. Oni nalaze da je jacina veze bila znacajno visa kod smolom
modifikovanih GJC (22MPa) u odnosu na konvencionalne (6MPa) dok nije uocena
znaCajna statistiCka razlika u jadini veze u stalnih i mle¢nih zuba za oba ispitivana
materijala [171]. Da je jacina veze sa dentinom jaca kod smolom modifikovanih GJC u
odnosu na konvencionalne GJC koji su se u grupi od 6 ispitivanih materijala pokazali
kao “najlosiji” nalaze i Almuammar i sar. u svom istrazivanju [172].

Kako se GJC u klinickoj praksi Cesto koriste u okviru “sendvi¢” tehnike
neophodno je ustanoviti i ja¢inu veze koju ostvaruju sa kompozitnim ispunima.
Babannavar i sar. u najnovijem istrazivanju ispituju jainu veze primenom testa
smicanja siloran nano-komozita sa smolom modifikovanim nano-jonomernim GJC i
konvencionalnim GJC. U svom istrazivanju nalaze da je srednja vrednost jaCine veze
kompozita sa smolom modifikovanim GJC iznosila 17,14 MPa, sa nano-jonomernim
GJC 15,34 MPa, dok je srednja vrednost jacine veze sa konvencionalnim GJC bila
14,12 MPa. Smolom modifikovani GJC su ostvarili znacajno jacu vezu sa kompozitom
[173].

Chandak i sar. ispituju jacinu veze smicanjem dva adhezivna sistema (totalo-
nagrizajuci i Samo-nagrizajuci) koja povezuju kompozit sa smolom modifikovanim GJC

dodajuéi 1 kontrolnu grupu u kojoj adhezivni sistem nije aplikovan izmedu ova dva
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materijala. Rezultati istrazivanja pokazuju da je najjaa veza ostvarena aplikacijom
samo-adhezivnog sistema (2,74 MPa) dok su veze sa totalno-nagrizaju¢im adhezivnim
sistemom (1,89 MPa) i bez adheziva (1,42 MPa) bile slabije [174].

Suresh i sar. (2011) uporeduju jacinu veze primenom testa smicanja izmedu
konvencionalnog GJC (Fuji II, GC) i visoko viskoznog GJC (Fuji IX, GC) skladistenih
u salivi. U istrazivanju nalaze da su srednje vrednosti smicanja za Fuji II iznosile 4 MPa
(saliva) odnosno 6 MPa (bez salive) dok su za Fuji IX srednje vrednosti iznosile
6,5MPa. Jacina veze Fuji Il nakon stajanja u salivi bila je statisticki znacajno slabija u
odnosu na preostale tri grupe medu kojima nije bilo statisticki znacajne razlike [175].

Nuyjella i sar. (2012) u svom istrazivanju u kojem ispituju jaCinu veze
smicanjem smolom modifikovanog GJC, konvencionalnog GJC, kompomera i
kompozita sa dentinom, nalaze da su kompomeri ostvarili znacajno jacu vezu u odnosu

na smolom modifikovane i konvencionalne GJC ali slabiju u odnosu na kompozit [176].

2.2.5.2 Mikrocurenje

Jacina veze 1 polimerizacioni stres su jedni od osnovnih faktora nastanka ivi¢ne
pukotine i pojave fenomena mikrocurenja. Kontrakcioni stres je posledica skupljanja
materijala tokom polimerizacije kada istovremeno sa silama kontrakcije u suprotnom
smeru deluju i sile adhezivne veze. Kada intenzitet kontrakcionog stresa nadvlada jacinu
adhezivne veze dolazi do pojave ivicne pukotine usled nemoguénosti odrzanja adhezije
sa zubnim tkivom [28-30].

Mikrocurenje se definiSe kao klini¢ki neotkriveni prolaz te¢nosti, bakterija,
fluida, molekula ili jona izmedu zidova kaviteta i restaurativnog materijala [177].

Svi materijali koji sadrze smole skupljaju se u odredenoj meri i izazivaju stres na
spoju koji dovodi do formiranja puktine. Nijedan postoje¢i adhezivni sistem i dalje
nema mogucnost potunog marginalnog zaptivanja 1 prevencije mikrocurenja, narocito
kada je rub kaviteta u dentinu.

Svrha testa mikrocurenja je analiza sposobnosti zaptivanja restauracije u okviru

kaviteta na ekstrahovanim zubima i davanje prognoze o budu¢em klini¢kom ponasanju
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ispitivanog materijala u smislu pojave sekundarnog karijesa, prebojavanja ivice ispuna,
postrestaurativne osetljivosti ili oboljevanja pulpo-dentinskog kompleks. Nakon
aplikacije materijala u kavitete najce$ce klase V i klase II, uzorci se izlazu razlicitim
agensima: organskim bojama (fuksin, metilensko plavo, rodamin, eritrozin, eozin...itd.),
srebro-nitratu, radioaktivnim markerima, bakterijama ili hidrodinamic¢koj kretnji
te¢nosti (fizioloski rastvor) te se kasnije razli¢itim metodama meri njihov prodor [158].

Najcesce primenjivana metoda ispitivanja mikrocurenja je primena pasivnog
prodora organskih boja na ekstrahovanim zubima ¢ije Cestice mogu biti razli¢itih
dimenzija i afiniteta prema supstratu. Istrazivanja pokazuju da vrsta izabrane boje, bitno
ne utice na dobijene rezultat [178].

Na rezultate prodora boje utice viSe faktora kao Sto su konfiguracija kaviteta,
izbor tehnike aplikacije materijala, nacin “starenja” uzoraka, metoda ispitivanja [158].
Da je konfiguracija kaviteta bitna dokazuju i Santini i sar. koji nalaze da je prodor boje
veéi na spoju materijala sa dentinom u odnosu na spoj sa gledi ispitivanjem sedam
samonagrizajucih adhezivnih sistema na preparacijama klase V [179].

Dilema uklanjanja razmaznog sloja postoji izmedu brojnih autora po pitanju
poboljsanja adhezije materijala. Da razmazni sloj predstavlja osnovni put prodora
mikroorganizama potvrduju 1 Wieczkowski 1 sar. u svom istraZivanju kvaliteta veze na
kavitetima klase VV primenom nekoliko dentalnih adhezivnih sistema koji ga samo
modifikuju, metodom pasivnog prodora 50% srebro-nitrata [54].

Drugaciji stav po ovom pitanju imaju Srisawaski 1 sar. koji su istrazivali da li
uklanjanje razmaznog sloja uti¢e na pojavu mikropukotine kod kaviteta klase V. Oni
nalaze da prisustvo razmaznog sloja nije imalo nikakvog uticaja na pojavu
mikropukotine, ali preporu¢uju njegovo uklanjanje kada se u restaurativnoj proceduri
koriste GJC [55].

Lokalizacija kaviteta igra bitnu ulogu u adheziji restaurativnih materijala.
Restauracija nekarijesnih cervikalnih lezija specifi¢na je zbog Ceste lokalizacije njihovih
rubova u dentinu i/ili cementu. Ova karakteristika Cini cervikalni rub podloznijim
mikrocurenju, uzrokujuéi marginalnu diskoloraciju ispuna, post-restaurativnu osetljivost
I pojavu sekundarnog karijesa [180].

Ozet 1 sar. (2008) istrazuju cervikalno mikrocurenje koronarno i aplikalno od

gledno-cementne granice nanokopozita u odnosu na hibridne kompozite kaviteta klase
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IT i nalaze da lokacija gingivalnog ruba uti¢e na prodor boje. Prodor boje kod ispuna
restaurisanim nanokompozitima bilo je zna¢ajno manje u odnosu na hibridne [181].

Stojanac i sar. (2009) ispitivanjem mikropropustljivosti kompozitnih ispuna
postavljenih u cervikalnom delu vestibularnih povrSina zuba sa ivicama u dentinu,
nalaze da je mikropropustljivost gingivalnog zida Kkaviteta u odnosu na
mikropropustljivost okluzalnog zida kaviteta statisticki znacajno veca, §to je jo$ jedna
potvrda otezanog stvaranja dobre adhezivne veze u cervikalnoj tre¢ini Krunice zuba
[182].

Gupta i sar.(2011) ispitivali su prodor boje (srebro nitrata) na kavietetima klase
| porede¢i 6 restaurativnih materijala i uocili najmanji prodor boje kod nanokompozita
a najve¢i kod materijala na bazi GJC [183].

Svakako da najvecu ulogu u mikopropustljivosti ne igraju toliko kompozitni
materijali koliko dentalni adhezivni sistemi i njihov potencijal da ostvare intimnu vezu
sa zubnim tkivom. Bravis i sar. (2012) ispituju prodor boje (0,25% Rodamin B) na
kavitetima klase MOD uporedujuéi jednofazni samo-nagrizaju¢i i dvofazno totalno-
nagrizaju¢i adheziv. Oni nalaze znacajno veci prodor boje kod kaviteta kod kojih je
aplikovan jednofazni samo-nagrizaju¢i adheziv [184]. Hafer i sar. (2013) u svom
eksperimentalnom 1 klinickom istraZzivanju takode ispituju interakciju spoja,
mikrocurenje, funkcionalne, estetske i bioloske karakteristike jednofaznog samo-
nagrizaju¢eg i dvofazno totalno-nagrizajuceg adhezivnog sistema u kombinaciji sa
hibridnim kompozitom. Eksperimentalno istraZzivanje pokazuje da je prodor boje bio
znadajno veéi kod jednofaznh samo-nagrizaju¢ih adheziva. Cetvorogodiinja klinitka
studija takode potrvduje znacCajno vecu pojavu gubitka marginalnog integriteta 1
znacajno veci broj prebojavanja ivica kod jednofaznih samo-nagrizajuc¢ih adheziva
[185].

Ispitivanje mikopropustljivosti samo-adhezivnog te¢nog kompozita (Vertise
Flow, Kerr) aplikovanog sa i bez dvofaznog totalno-nagrizajuc¢eg adhezivnog sistema
na preparacijama klase V, nije dalo statisticki znacajnu razliku prodora boje [165].
Konvencionalni te¢ni kompoziti kao materijali koji imaju manji procenat punilaca,
imaju veéu polimrizacionu kontrakciju [186, 187]. Iz tog razloga pojava ivicne
propustljivosti predstavlja jedan od problema ovih materijala. Tu tvrdnju dokazuju i

Korkmaz i sar. u svom itrazivanju koji nalaze da ni jedan od Cetri ispitivana tecna
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lajnera u funkciji podloge ispod kompozita nije pokazao otpornost prema pojavi ivicne
propustljivosti prodorom 0.5% baznog fuksina [188].

Od GJC kao materijala sa relativno dobrom dimenzionalnom stabilno$¢u i
hemijskom vezom sa zubnim tkivom oc¢ekuje se i dobra marginalna adaptacija. Od
konvencionalnih GJC ocekuje se bolje iviéno zaptivanje u poredenju sa smolom
modifikovanim GJC jer ne sadrze smolu a samim tim ni mogu¢nost polimerizacione
kontrakcije [99, 171]. Medutim, ove tvrdnje ne potvrduju sva istrazivanja uz moguce
objasnjenje da apsorpcioni potencijal HEMA prema vodi ima vaznu ulogu u
kompenzaciji skupljanja materijala kao i ¢injenica da smolom modifikovani GJC
ostvaruju jacu vezu sa dentinom [171, 189]. Medu njima je i istrazivanje Xie i sar. koji
nalaze znacajno bolje ivicno zaptivanje kod smolom modifikovanih GJC, kompomera i
te¢nih kompozita u odnosu na konvencionalne GJC [190].

Rekha i1 sar. (2012) takode u svom istrazivanju ispituju iviéno zaptivanje
primenom testa prodora boje (2% bazni fuksin) izmedu smolom modifikovanog GJC
(Fuji 11 LC), konvencionalnog GJC (Fuji 1X) i kompomera (Compoglass) i nalaze
znacano manji prodor boje kod smolom modifikovanog GJC [191].

Chuang i sar. u svojoj studiji nalaze da su smolom modifikovani GJC u
dubokim kavitetima klase II sa ivicama u dentinu imali isto ili bolje ivi¢no zaptivanje u
poredenju sa te¢nim kompozitima, kompomerima i univerzalnim kompozitima [192].

Medutim, Malik sar. (2013) u svom istrazivanju ispituju mikrocurenje tri
materijala: dva te¢na kompozita i jedan konvencionalni GJC (Fuji IX, GC, Japan) koja
se koriste u funkciji podloge ispod kompozitnih ispuna. Oni ispituju mikrocurenje
preparacija klase Il na gingivalom stepeniku apikalno od gledno cementne granice sa
ivicom u dentinu primenom 0,5% baznog fuksina. Kao kontrolnu grupu Koriste
preparacije bez aplikacije podloge. Rezultati koje su dobili pokazuju da je mikrocurenje
uoceno kod svih ispitivanih materijala ali da je najmanji mikroprodor boje uocen za
konvencionalni GJC [193]. Ovim rezultatima se i dalje nastavlja dilema boljeg ivicnog

zaptivanja izmedu konvencionalnih i smolom modifikovanih GJC.
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226 TRIKALCIJUM-SILIKATNI CEMENT

Nekoliko godina aktivnog i saradnickog istrazivanja izmedu nekoliko
univerziteta dovelo do stvaranja nove kalcijum-silikatne formulacije koja je pogodna
kao zamena za dentin, narocito u slu¢ajevima ekstenzivnih oStecenja krunice zuba [194,
195]. Pored ve¢ postojeceg endodontski reparatornog materijala pod nazivom mineral-
trioksidni agregat (MTA) sli¢nog hemijskog sastava (Ca3SiO5/voda) koji ima visoku
biokompatibilnost, istrazivanjem se dolazi do materijala unapredenih fizicko-hemijskih
svojstava (skra¢eno vreme vezivanja i bolje mehanicke karakteristike) [196]. Ova
svojstva ucinila su trikalcijum silikatni cement klinicki jednostavnim za rukovanje u
odnosu na MTA i kompatibilnim ne samo za klasi¢ne endodontske procedure, nego i za
rastauraciju vitalnih zuba.

Obzirom da se trikalcijum silikatni cement tek nedavno pojavio na
stomatoloskom trzistu, istrazivanja ovog materijala za sada su malobrojna. Medutim, na
osnovu dosadasnjih ispitivanja ve¢ se mogu izvesti odredeni zakljuéci. Pre svega, ovaj
materijal se moze smatrati bioaktivnim. Dokazan je uticaj trikalcijum silikatnog
cementa na formiranje reakcionog dentina, stimulacijom i diferencijacijom
odontoblastnih ¢elija u indirektnom prekrivanju pulpe. Ovim se moze potvrditi
opravdanost njegove klinicke primene u terapiji i regeneraciji pulpo-dentinskog
kompleksa [197]. Takode, smatra se da je trikalcijum silikatni cement jedan od
najbiokompatibilnih biomaterijala u stomatologiji $to demonstriraju svi primenjeni ISO
standardni testovi, kao i razli¢ita pretklini¢ka i klini¢ka istrazivanja [198, 199]. Smatra
se da je sposobnost zaptivanja novog biomaterijala ekvivalentna sa sposobnosé¢u GJC-
cementima bez potrebe za bilo kakvom pripremom povrSine dentina [200]. Svojom
specificnom hemijskom strukturom omogucava poboljSanje mehanickih karakteristika
tokom vremena [201, 202]. Pored uobicajenih endodontskih indikacija kalcijum-
silikatnih cemenata (perforacija ili resorpcija, apeksifikacija, apeksna hirurgija...itd.),
trikalcijum silikatni cement pokazuje i svoja restaurativna svojstva u odnosu na
kompozitne materijale. Obezbeduje dobro zaptivanje kod restauracija dubokih i velikih
karijesnih lezija, bez post-restaurativne osetljivosti i osigurava dugotrajnost nadoknade
kod vitalnih zuba [17].
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2.2.6.1 Sastav i struktura tri kalcijum silikatnog cementa

Tri kalcijum silikatni cement predstavlja materijal koji kao i ProRoot MTA i
Portland cement pripada grupi cemenata na bazi kalcijuma [203, 204]. Na
stomotaloSkom trziste stize pod nazivom Biodentin (Septodont, Saint Maur des Fosses,
France). Glavnu komponentu praha c¢ini trikalcijum silikat uz dodatak kalcijum
karbonata i cirkonijum dioksida. Tec¢nost predstavlja rastvor kalcijum hlorida i voda-
redukujuceg agensa. Sastav komponenti praha i te¢nosti prikazan je u Tabeli 1. Kao
kod svih cemenata tako i kod Biodentina tokom vezivanja dolazi do formiranja gelozne
faze u kojoj je omogucena dalja jonska razmena. U poredenju sa drugim cementima na
bazi kalcijuma za ovaj materijal se smatra da ima dve prednosti: brze vreme vezivanja

koje iznosi od 6- 12 minuta i bolje mehanicke karakteristike [202].

Tabela br.1 Tabelarni prikaz komponenti Biodentina

PRAH TECNOST

trikalcijum silikat (3Ca0.SiOy) kalcijum hlorid (CaCl,.2H,0)
kalcijum karbonat (CaCQO3) voda redukujuci agens
cirkonijum dioksid (ZrO,) voda

-Trikalcijum silikat predstavlja glavnu komponentu praha i odgovoran je za regulisanje
reakcije vezivanja

- Kalcijum karbonat ima ulogu punilaca koji je odgovoran za mehanicke karakteristike

- Cirkonijum dioksid daje materijalu radio-opacitet

- Kalcijum hlorid ima ulogu akceleratora vezivanja

- Voda redukujuci agens, redukuje viskoznost cementa i na bazi je polikarboksilata ali
u modifikovanoj formi koja obezbeduje kratkoro¢nu otpornost. Tacnije, redukuje

koli¢inu vode u prah/te¢nost miksturi ¢ime obezbeduje lakse rukovanje materijalom.

Biodentin se nalazi u kapsuliranoj formi koja mu obezbeduje optimalan odnos
praha i te¢nosti. Proizvoda¢ predlaze dodavanje 5 kapi te¢nosti u kapsulu sa prahom a

zatim meSanje u mikseru pri brzini od 4000-4200 rotacija/min. u trajanju od 30 sekundi.
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Radno vreme ne sme biti duze od 6 minuta a samo trajanje aplikacije oko 1 minut jer u
suprotnom dolazi do pucanja kristalne strukture S$to ometa proces ocvrséivanja i
rezultuje neadekvatnim mehani¢kim karakteristikama materijala. Tacan odnos praha i
teCnosti nije striktan te se koli¢ina te¢nosti moze modifikovati u zavisnosti od

indikacije.

2.2.6.2 Ocvrséivanje trikalcijum silikatnog cementa

Kalcijum silikat ima mogucnost interakcije sa vodom koja kao krajnji ishod
dovodi do o¢vricavanja cementa. Reakcija hidratacije trikalcijum silikata (3Ca0.SiO, =
C3S) dovodi do stvaranja hidratisanog kalcijum silikatnog gela (CSH gel) i kalcijum-
hidroksida (Ca(OH),) po slede¢oj formuli:

2(3Ca0-Si0y) + 6H,0 — 3Ca0+2Si0,*3H,0+3Ca(0OH);
Opisana reakcija odvija se na povrsini svakog zrna kalcijum silikata. CSH gel i

viSak kalcijum hidroksida imaju tendenciju da se taloze na povrSini Cestica praha i u

Supljinama (porama), dovodeci do zasi¢enja u medijumu (Slikal)[205, 206].

H25i04 *

,; I Ca® 0:H H:0

CSH
CaOH

cestica Biodentina

Slika br.1 Sematski prikaz hidratacije trikalcijum silikata
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Neizreagovane trikalcijum silikatne Cestice su okruzene slojem CSH gela koji
je relativno nepropustljiv za vodu, ¢ime se usporavaju dalje reakcije. Formirani CSH gel
dovodi do stalne hidratacije trikalcijum silikata i ponovnog stvaranja novog CSH gela i
kalcijum hidroksida, ¢ime se postepeno popunjava prostor izmedu trikalcijum silikatnih
zrna. Proces ocvrS¢avanja rezultira formiranjem kristala koji se deponuju u
superzasiceni rastvor. U vezanom cementu se shodno tome mogu oc¢ekivati sledece faze;
Ciste neizreagovane Cestice kalcijum silikata, hidratisani kalcijum silikatni gel (CSH
gel), porozni prostor ispunjen sadrzajem kalcijum hidroksida i porozni kapilarni prostor
[195, 206]. Shodno oslobadanju kalcijum hidroksida, materijal je visoko bazan sa
vrednosti pH 12.

Na povrsini cementa posmatrano na SEM-u nedelju dana posle mesanja vide se
kalcijumom bogate strukture razli¢itih dimenzija. Uocavaju se kristali kalcijum
karbonata u obliku dijamanata (rombohedar) i heksagonalne plo¢e kalcijum hidroksida.
Celokupna povrsina je neravna i nehomogena [203]. Ovakve forme opisao je i Taylor
1997 godine. Prema ovom autoru, kalcijum hidroksid kristalise u obliku ploca ili
Sestostranih prizmi [207]. Moze se smatrati da CSH gel predstavlja neku vrstu matriksa
cementa a kristali kalcijum karbonata u vidu punilaca popunjavaju prostore izmedu
Cestica. Tako kalcijum karbonat ima ulogu aktivnog ucesnika u procesu hidratacije i kao
punilac koji materijalu poboljsava mehanicke karakteristike [206].

Proces ocvrs¢ivanja rezultuje depozicijom kristala u superzasiceni rastvor. U
fazi ocvrséivanja razlikuju se Cetiri faze: neizreagovane Cestice cementa, CSH gel, pore
ispunjene kalcijum hidroksidom i porozni kapilarni prostor [206].

Oc¢vrs¢ivanje Biodentina je vremenski zavisno jer nakon meSanja praha 1
te¢nosti ne dolazi do ostvarivanja potpune reakcije vezivanja. Potpuno vezivanje
Biodentina ostvaruje tokom 2 nedelje. Tokom inicijalne faze vezivanja Biodentina,
dolazi do pojave poroznosti koja se postepeno popunjava tokom narednih dana novim
kristalnim strukturama. Tokom zavrSne faze vezivanja, Cvrsta faza se pojacava i
konac¢no dostize maksimum [208].

U cilju postizanja kratkog vremena vezivanja (12 minuta) i zadovoljavajucih
mehanickih svojstava koje odgovaraju prirodnom dentinu, kalcijum silikat se ne moze
koristiti sam. Vreme vezivanja kalcijum silikatnih cemenata obic¢no je u rasponu od

nekoliko sati, §to je predugo za vec¢inu protokola u klinickoj praksi.
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Modifikacija (skrac¢enje) vremena vezivanja postize Se kombinacijom razlicitih
efekata. Velicina Cestica u velikoj meri uti¢u na vreme vezivanja U smislu, sto je veca
specificna povrsina, krac¢e je i vreme vezivanja kalcijum silikatnih cemenata [204].
Takode, reakcija se ubrzava i dodavanjem te¢nog kalcijum hlorida koji predstavlja
dobro poznat i veoma efektan akcelerator hidratacije i vezivanja Portland cemenata.
Mo¢ akeeleracije ove soli je direktno proporcionalna njegovoj koncentraciji [209].

Wang i sar. (2008) ispituju uticaj razli¢itih koli¢ina te¢nog kalcijum hlorida
(0%, 0,5%, 10% i 15% kalcijum hlorida u dejonizovanoj vodi) na vreme vezivanja, pH i
kompresivnu ¢vrstocu trikalcijum silikatnog cementa. Rezultati su pokazali da je i
inicijalno i krajnje vreme vezivanja znacajno skraceno (od 180min. na 90 min. odnosno,
od 90 na 50 min.) sukcesivnim dodavanjem vecih koncentracija kalcijum hlorida.
Vrednosti pH su bile znacajno niZe kod 15% dodatog kalicujm hlorida u odnosu na ¢ist
trikalcijum silikatni cement. Kompresivna ¢vrsto¢a je nakon 7 dana porasla sa 5,28 na
23,46 MPa sa povecavanjem kalcijum hlorida od 0 na 10% [208].

Elektromehanicke karakteristike cementa u okviru ¢vrste faze zavise od jonske
pokretljivosti slobodnih jona u porama ispunjenim elektrolitom. Jedna od mogucih
metoda merenja o¢vrS¢avanja cemenata je i impedantna spektroskopija. Ona predstavlja
ne-destruktivni metod merenja ocvr$¢ivanja materijala u okviru koje se moze pratiti
elektri¢ni otpor koji raste opadanjem poroznosti materijala [210].

Pogodnost impedantne spektroskopije kao metode proveravaju i Villat i sar.
(2010) koji ispituju vreme ocvrS¢ivanja tri cementa; Trikalcijum silikatni cement
(Biodentin, Septodont), smolom modifikovan GJC (Fuji 11, GC) i konvencionalni GJC
(Fuji 1X, GC) u eksperimentu koji je trajao dve nedelje. Rezultati su pokazali
stabilizaciju vrednosti otpora za GJC nakon 5 dana, dok je za trikalcijum silikatni
cement bilo potrebno duze vreme (14 dana). Autori zaklju¢uju da je impedantna
spetroskopija validan metod za registrovanje jonske pokretljivosti, poroznosti i

oc¢vrscivanja svih dentalnih hidrogel materijala [211].
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2.2.5.2.1 Aktivna biosilikatna tehnologija

Dosadasnji poznati kalcijum silikatni materijali iako veoma biokompatibilni
imaju dugo vreme vezivanja (vise od 2 sata) i oteZzano rukovanje. U cilju prevazilaZzenja
ovih problema razvijena je tzv “Aktivna Biosilikatna Tehnologija”. Ona podrazumeva
kontrolu procesa formulacije materijala tokom svakog koraka od pocetka do kraja,
primenom iskljucivo Cistih sirovina.

Uobicajeni kalcijum silikatni dentalni cementi (Portland cement, MTA) sadrze
neprec¢is¢enu mesavinu kalcijum-silikata, kalcijum-aluminata, kalcijum-aluminoferita,
kalcijum-sulfata, arsena i olova zajedno sa niskim koncentracijama metalnih necistoca
(hrom, olovo...itd.) koji dolaze iz prirodnih minerala [196]. Jedini nacin dostizanja
ciljeva u pogledu kontrole ¢istoce, visoke mehani¢ke ¢vrsto¢e i optimalnog vremena
vezivanja, je sintetisanje potpuno c¢istog kalcijum silikatnog proizvoda. Primenom
aktivne biosilikatne tehnologije sada postoji mogucnost da se obezbedi Cista kalcijum
silikatna formulacija uz odsustvo bilo kakvih necistoc¢a kao §to su aluminati i kalcijum-
sulfati [195].

Camilleri i sar.(2012) uporeduju nekoliko cemenata na bazi trikalcijum silikata;
Portland cement, Cisti trikalcijum silikat, Biodentin, Bioagregat i MTA u pogledu
determinisanja njihovog hemijskog sastava i oslobadanja arsena, olova i hroma u
kiseloj sredini i Henkovom rastvoru (eng. Hank’s balanced salt solution (HBSS)). Za
hemijsku analizu primenjuju rendgensku (eng.X-ray) fluorescenciju (XRF), dok za
merenje oslobadanja elemenata primenjuju plazma/masenu spektroskopiju (eng.
Inductively coupled plasmamass spectrometry ICP-MS). U svim materijalima nalaze
iste vrednosti oksida koji uglavnom pripadaju kalcijum i silicijum oksidu. Kod Portland
cementa i MTA nalaze i aluminijum oksid. Koli¢ina oslobodenog arsena i olova bila je
znacajno veca u kiseloj sredini u odnosu na Henkov rastvor u kojem su registrovane
minimalne vrednosti, osim za Portland cement kod koga su one bile znacajno visoke.
Autori zakljuuju da se kod svih cemenata na bazi trikalcijum silikata oslobadaju
minimalne koli¢ine necisto¢a u kontaktu sa telesnim te¢nostima [212].

Camilleri i sar. (2013) uporeduju Portland cemement i trikalcijum silikatni

cement u pogledu njihovog hemijskog sastava i pH vrednosti primenom skening
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elektronske mikroskopije (SEM), rendgen disperzivne analize (EDX) i rendgen
difrakcione analize nakon 28 dana. Oni nalaze da se Portland cement sastoji iz 68%
trikalcijum silikata, dok je trikalcijum silikatni cement bio 99% ¢ist. Tokom hidratacije
oba cementa su dovela do stvaranja hidratisanog kalcijum silikatnog gela (CSH) i
kalcijum hidroksida. Oslobadanje kalcijuma bilo je znacajno veée u Henkovom slanom
rastvoru nego u vodi za oba materijala, ali je trikalcijum silikatni cement pokazao
ZnaCajno vece oslobadanje kalcijuma u odnosu na Portland cement. Shodno vecem
oslobadanju kalcijuma iz trikalcijum silikatnog cementa i njegova pH vrednost je bila
znacajno veca. Shodno dobijenim rezultatima autori navode da trikalcijum silikatni
cement zbog svoje “Cistoée” moze u buducénosti predstavljati adekvatnu zamenu
komponente Portland cementa u MTA [205].

Jo§ jedno istrazivanje Camillerija i sar. (2013) analizira hemijski sastav,
hidrataciju i bioaktivnost tri vrste trikalcijum silikatnih cemenata (Biodentin, MTA i
laboratorijski napravljen cement bez aditiva i kalcijum karbonata) u kojem nalazi
povecane vrednosti aluminijuma, silicijum oksida, ve¢u poroznost i sporiju hidrataciju
kod MTA. Dobijene rezultate autori objaSnjavaju ¢injenicom da je najveéi procenat
trikalcijum silikata u MTA neprocis¢en, 0odnosno potice od sirovog materijala. Kod sva
tri cementa uocena je precipitacija hidroksiapatita u kontaktu sa simuliranom tkivnom
tecnoscu [213].

2.2.6.3 Ostvarivanje veze trikalcijum silikatnog cementa i zuba-karakteristike

Spoj trikalicijum silikatnog cementa i zuba moze se okarakterisati istom vezom
koju ostvaruju svi cementi na bazi kacijuma (MTA, Portland cement) a koja se zasniva
na formiranju “dentinskih mostova” i precipitaciji hidroksiapatita [214, 215]. Tacnije,
radi se o formiranju mikromehanicke veze i prodoru precipitata u dentinske tubule koji
formiraju¢i mineralne “tagove” (produzetke) doprinose adhezivnom svojstvu
materijala. Daljim procesom rasta kristala koji se nalaze u dentinskim tubulima dolazi
do mikromehanickog “usidravanja” sa moguc¢om jonskom razmenom izmedu cementa

i zubnog tkiva [216].
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Han i sar. (2011) analiziraju i uporeduju prodor kalcijuma i silicijuma Biodentina
I MTA u dentin korena zuba posle 1, 7, 30 i 90 dana stajanja uzoraka u simuliranoj
tkivnoj te¢nosti, odnosno u fosfatnom puferu. SEM analiza je pokazala prisustvo tzv.
“itermedijalnog sloja” i “prstolikih” struktura u dentinskim tubulima duz spoja dentina
I ispitivanih materijala. Mapiranje elemenata itermedijalnog sloja je pokazalo
povecéane vrednosti za Ca i Si Koji su rasli tokom vremena za oba materijala. Medutim
dentinska zona bogata Ca i Si, tacnije, dubina njihovog prodora u dentin, bila je
znacajno $ira kod Biodentina u odnosu na MTA. Povecanje odnosa Ca/P registrovan je
kod oba materijala u odnosu na kontrolni. Autori zaklju¢uju da su oba materijala
dovela do prodora (ugradnje) kristala Ca i Si u dentinske tubule, stim $to je dubina
prodora bila znacajno veca za Biodentin [217].

Atmeh i sar. (2012) analiziraju spoj trikalcijum silikatnog cementa (Biodentin) i
konvencionalnog GJC (Fuji IX, GC) sa dentinom, primenom konfokalne laser skening
mikroskopije (CLSM), skening elektron mikroskopije (SEM) i mikro-Raman
spektroskopije. Rezultati ukazuju na formiranje “prstolikih” strukura duz spoja sa
Biodentinom koju nazivaju “mineralna infiltraciona zona”. Navode da u ovoj zoni
dolazi do alkalno-kausti¢nog efekta usled dejstva kalcijum silikatne hidratacije koja
dovodi do degradacije kolagenih komponenti dentina na spoju. Ova degradacija dovodi
do formiranja poroznog sloja koja promovise dalji prodor Ca **, OH™ i CO3; % jona §to
poveéava dalju mineralizaciju u toj regiji. Komparacija spoja sa dentinom oba
materijala pokazuje da se u slu¢aju Biodentina uo¢ava mineralna infiltracija dentina za
razliku od GJC gde se uocava infiltracija poliakrilne, tartarne kiseline i njihovih soli u
dentin. Autori preporucuju termin “mineralna infiltraciona zona” za spoj dentina sa

svim cementima na bazi kalcijum silikata [216].

Han 1 sar. (2013) uporeduju sposobnost tri materijala na bazi kalcijum silikata
(Biodentina, MTA i siler) za produkciju apatitnih kristala i ugradnju Ca i Si u dentin
kanala korena zuba posle 1, 7, 30 i 90 dana stajanja u fosfatnom puferu. Svi materijali
su doveli do precipitacije Ca/P i formiranje “prstolikih” produzetaka u dentinskim
tubulima koji su se uglavnom sastojali od Ca, P i Si $to sugeriSe intratubularnu difuziju
materijala. Dubina inkorporacije Ca i Si i koncentracija otpustenog Ca, bila je znacajno

veca kod Biodentina u odnosu na ostale materijale [15].
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Poznato je da bakterijska aktivnost kroz kisele metaboliticke produkte, kiselu
hranu i pic¢e predstavljaju glavne faktore za demineralizaciju tvrdog zubnog tkiva i
pojavu Karijesa, erozije i osetljivosti [218]. Sredstva na bazi fluora i dalje predstavljaju
najmoc¢nije oruzje U borbi protiv demineralizacije [66]. Potencijal mineralizacije zubnog
tkiva od strane trikalcijum silikatnih cemenata navela je Wang i sar. (2012) da ispitaju
njihovog efekat na smanjivanje demineralizacije primenom Knoop-ovog testa
mikrotvrdo¢e, SEM-a, XRD-a i AFM-a gledi, nakon razli¢itih pH ciklusa. Autori ne
nalaze statisticki znaCajnu razliku smanjenja demineralizacije uzoraka tretiranih
trikalcijum silikatnim cementom i onih tretiranih fluorom. Kombiacija cementa i fluora
dala je najbolje rezultate. Stoga, autori zaklju¢uju da je trikalcijum silikatni cement
efektan u pogledu odbrane od demineralizacije i da njegov intiman spoj sa tvrdim

zubnim tkivom moze obezbediti adekvatnu zastitu od kiselih produkata [219].

Poznato je da bioaktivnost predstavlja sposobnost materijala da u kontaktu sa
tkivom izazove njegovu specifiénu reakciju koja rezultuje formiranjem jace veze
izmedu materijala i tkiva, dok biokompatibilnost predstavlja moguc¢nost materijala da
pokaze karakteristiénu reakciju u odredenoj primeni [220, 221]. ldealan bioaktivni
materijal bi trebalo da stimuliSe i modulira proces zarastanja tkiva, da dovodi do
adekvatnog zaptivanja pulpe i time spreci dalji prodor bakterija [222]. Bioloski aspekt
trikalcijum silikatnog cementa bio je tema brojnih istrazivanja koja su potvrdila njegovu
bioaktivnost i biokompatibilnost [16, 197-199, 223-225].

2.2.6.4 Mehanicka svojstva trikalcijum silikatnog cementa

Biodentin je predviden kao materijal koji treba da izdrzi mastikatorne,
parafunkcionalne stresove, temperaturne promene uz hemijsku postojanost u oralnoj
sredini [195]. Na osnovu njegove hemijske strukture i procesa oc¢vrséivanja u okviru
kojeg dolazi do stalnog formiranja CSH gela, hidratacije kalcijum silikatnih Cestica i
postepenog dugoro¢nog popunjavanja meduprostora, od ovog materijala se ocekuju

dobre mehanicke karakteristike [205]. U inicijalnoj fazi meSanja Biodentina ne dolazi
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do ostvarivanja potpune reakcije vezivanja. U tim pocetnim fazama, dolazi do pojave
poroznosti koja se postepeno popunjava tokom narednih dana novim kristalnim
strukturama, tako da se ¢vrsta faza pojacava i kona¢no dostize maksimum tek posle
najmanje 2 nedelje [208]. Kako je poroznost materijala odgovorna za losa mehanicka
svojstva, obzirom na smanjenje poroznosti ovog materijala tokom vremena, od njega se
o¢ekuje poboljsanje mehanickih karakteristika u kasnijem vremenskom periodu. Bitna
karakteristika koja uti¢e na dobre mehanicke karakteristike Biodentina je 1 mali sadrzaj
vode U pocecima njegovog o¢vrséivanja [208].

Grech 1 sar. (2013) pored ispitivanja rendgenkontrasnosti, otpornosti na
spiranje, sorpcije i rastvorljivosti ispituju i vreme vezivanja, komresivnu ¢vrstocu i
mikrotvrdocu tri trikalcijum silikatna cementa. Prvi materijal je prototip u kojem je deo
trikalcijum silikata zamenjen cirkonijum dioksidom (20%) a druga dva materijala su
gotovi fabricki preparati Biodentin (Septodont, France) i Bioaggregat (Verio Dental,
Canada). Rezultati su pokazali da je Biodentin imao najveci efekat spiranja a najmanje
vrednosti sorpcije vode i rastvorljivosti, kratko vreme potpunog vezivanja (45min.) i
znacajno najvece vrednosti kompresivne ¢vrstoce (67 MPa) i mikrotvrdoce (48 HVN).
Autori zakljucuju da dodavanje aditiva kalcijum silikatnim materijalima menja njihove

mehanicke karakteristike [226].

Primena Biodentina u restaurativnoj stomatologiji za sada se bazira na njegovoj
ulozi dentinskog zamenika u okviru primene “sendvi¢ tehnike”. U proceduri
restauracije, dentinski zamenici se tretiraju fosfornom kiselinom u cilju formiranja
mikropukotina i poboljSanja jaCine veze sa kompozitnim [115]. Dokazano je da
nagrizanje fosfornom kiselinom dovodi do promena kompresivne ¢vrstoce i povrsinske
mikrotvrdoée MTA [227]. 1z tog razloga Camilleri i sar. (2013) ispituju uticaj
nagrizanja na mikostrukturu, povrSinsku mikrotvdocu i mikrocurenje tri dentinska
zamenika; konvencionalnog GJC (Fuji IX), smolom modifikovanog GJC (Vitrebond) i
trikalcijum silikatnog cementa (Biodentin). Za analizu mikrostrukure primenjeni su
SEM, EDX i XRD. Mikrotvrdoca je merena primenom Vickersovog testa (50 i 300N),
dok je za test mikrocurenja posmatran prodor crvenog karboksilatnog fluercentnog
mikorsfericnog medijuma (veli¢ina Cestica 0,5um) primenom konfokalnog mikroskopa

(uveli¢anje x20). Rezultati mikostrukurne analize su pokazali strukturne i hemijske
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promene Biodentinskih uzoraka koji su nagrizeni u smislu smanjenja odnosa Ca/Si dok
za ostale GJC materijale nisu promene nisu uocene. Rezultati za mikrotvrdo¢u su
pokazali da je netretirani Biodentin imao znaj¢ajno navece vrednosti mikrotvrdoée u
odnosu na ostale materijale. Nisu nadene statisticki znacajne razlike mikrotvrdoce za
sve nagrizene ispitivane materijale. Rezultati mikrocurenja pokazali su evidentan prodor
boje kod nagrizenih i nenagrizenih uzoraka Bodentina pri ¢emu je prodor boje bio veci
kod nargizenih uzoraka. Kod uzoraka GJC (oba materijala) nije evidentiran prodor boje
ni u jednoj grupi [203].

Prema nauc¢noj i tehnickoj dokumentaciji proizvodaca (eng. Biodentine scientific
file. Active Biosilicate 3SiOs Technology, 2010, France.) grupa istrazivaca koja je
uéestvovala u istrazivanju novog trikalcijum silikatnog cementa Biodentina uradila je
viSe istrazivanja fizicko-mehanickih karakteristika ovog materijala ¢iji rezultati ¢ekaju
publikaciju [228]. Izmedu ostalog, sprovedena su merenja; vremena vezivanja,
poroznosti, kompresivne, savojne ¢vrstoce I mikrotvrdoce.

Rezultati merenja vremena vezivanja primenom dinamo-reometrije (ISO 9917)
tri materijala; Biodentin (Septodont), MTA (Dentsplay) i Fuji IX (GC, Tokyo),
pokazuju da je pocetno i krajnje vreme vezivanja Biodentina (6/10min.) bilo znacajno
krace od MTA (70/175 min.) a duze od Fuji IX (1/3 min.).

Rezultati merenja poroznosti primenom Zziva-porozimetrije istih materijala posle
28 dana, pokazali su da je Biodentin bio znac¢ajno manje porozan (6 %) u odnosu na
MTA (22%), dok su vrednosti Fuji IX bile za procenat vise od Biodentina (7%).

Rezultati kompresivne ¢vrstoée (ISO 9917:1991) navedenih materijala mereni
posle 1h, 1, 7 1 28 dana, pokazuju da su vrednosti kompresivne ¢vrsto¢e Biodentina i
Fuji IX posle 1h bile priblizne (131 PMa; 144 MPa) i znacajno vece od MTA (0), a da
su vrednosti za Biodentin bile znacajno veée (316 MPa) u odnosu na oba materijala
(Fuji IX-185 MPa, MTA-139MPa) posle 28 dana.

Merenja savojne ¢vrsto¢e primenom opterecenja u tri tacke (eng. three-point
bending) na tri materijala: Biodentinu, konvencionalnom GJC, smolom modifikovanom
GJC i kompozitu posle 2 h, pokazuju da su vrednosti savojne cvrstoce za Biodentin (34
MPa) bile ve¢e od konvencionalnog GJC (5-25 MPa) ali manje od smolom
modifikovanog GJC (17-54 MPa) i kompozita (61-182 MPa).

51



Rezultati merenja mikrotvrdo¢e primenom Vickersovog testa na tri materijala:
Biodentina, smolom modifikovanog GJC i kompozita, pokazuju da su vrednosti
mikrotvrdo¢e Biodentina posle 2 h stajanja uzoraka u vodi iznosile 51 HVN a posle 4
nedelje 69 HVN. Vrednosti mikrotvrdo¢e za smolom modifikovani GJC su iznosile 36
HVN dok su za kompozit iznosile 97 HVN [228].

2.2.6.5 Kvalitet ivi€nog spoja trikalcijum silikatnog cementa

Poznato je da se svi materijali koji sadrze smole skupljaju u odredenoj meri i
izazivaju stres na spoju koji dovodi do formiranja pukotine. Obzirom na hemijski sastav
Biodentina u kojem nema organske komponente, kao i formiranje mikromehanicke
veze sa dentinom koju karakteriSe precipitacija mineralnih kristala i njihov prodor u
dentinske kanali¢e, od Biodentina se ocekuje dimenziona stabilnost i dobro rubno
zaptivanje [200, 229].

Raskin i sar. (2012) uporeduju rubno zaptivanje Biodentina u funkciji ispuna i u
funkciji lajnera (sendvi¢ tehnika sa kompozitom) u kombinaciji sa dva adhezivna
sistema. Rezultati su pokazali da nije bilo statisticki znac¢ajne razlike u prodoru boje na
cervikalnim rubovima (spoj sa dentinom) izmedu Biodentina i smolom modifikovanog
GJC, totalno-nagrizajuéeg adhezivnog sistema (Sa silanom), totalno-nagrizajuceg
adhezivnog sistema (bez silana) i samo-nagrizaju¢eg adhezivnog sistema i kompozita.
Sto se ti¢e prodora boje na spoju sa gledi, samo-nagrizajuéi adhezivni sistem pokazao
je znacajno veci prodor boje u odnosu na ostale grupe. Razlike vrednosti prodora boje
na spoju dentinskog zamenika i kompozita nisu bile statisticki znacajne. Poredenje
vrednosti prodora boje sa gledi i dentinom pokazale su da je u grupi uzoraka sa ¢istim
GJC bio znacajno veci prodor boje na spoju sa dentinom u odnosu na spoj sa gledi a
veéi na spoju sa gledu kod uzoraka sa samo-nagrizaju¢im adhezivnim sistemom. Autori
zaklju€uju da se Biodentin moZe koristiti u funkciji dentinskog zamenika cervikalnih
aproksimalnih kaviteta bez predhodnog kondicioniranja dentina ili kao privremeni

restaurativni ispun gde se rubovi Kkaviteta prostiru ispod gledno-cementne granice.
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Takode zakljuCuju da kada se Biodentin koristi u funkciji dentinskog zamenika moze
aplikovati u kombinaciji sa adhezivnim sistemom kao i da aplikacija silana na Biodentin

nema uticaja na poboljSanje zaptivanja [200].

Koubi 1 sar. (2012) ispituju marginalno zaptivanje Biodentina i smolom
modifikovanog GJC u funkciji dentinskog zamenika “otvorene sendvi¢” tehnike nakon
godinu dana starenja uzoraka primenom testa difuzije glukozom. Starenje uzoraka je
podrazumevalo termocikliranje i mehanocikliranje (1,440 ciklusa, 5-55-C; 86,400
ciklusa, 50 N/cm?) a zatim godinu dana stajanje u fosfatnom puferu. Dobijeni rezultati
nisu pokazali statisticki zna€ajne vrednosti difuzije glukoze kod oba materijala. Stoga
autori zakljucuju da je Biodentin pogodan dentinski zamenik primenom “otvorene
sendvi¢” tehnike [229].

Obzirom na endodotsku indikaciju Biodentina i karakter njegovog spoja sa
dentinom Ma’aita i sar. (2013) istrazuju kakva je uloga razmaznog sloja na jacinu veze
trikalcijum silikatnog cementa i dentina. Oni ispituju efekat istiskivanja (eng. push-out)
Cetri materijala (Biodentin, ProRoot MTA, Harvard MTA i gutaperka + AH-plus) koji
su aplikovani u obradeni kanalni sistem sa i bez prisustva razmaznog sloja. Rezultati su
pokazali da su vrednosti jacine veze bile znacajno slabije u svim grupama kalcijum
silikatnih materijala gde je razmazni sloj bio uklonjen osim u grupi gutaperke i silera
gde nije uocena statisticki znacajna razlika. Stoga autori zakljucuju da je razmazni sloj

bitan za ja¢inu veze svih kalcijum silikatnih materijala [230].

Jedna od indikacija Biodentina je i zatvaranje perforacija na nivou bifurkacije.
Sanghavi i sar. (2013) ispitaju efekat zaptivanja tri materijala; Biodentina, MTA i
fosfatnog cementa u predelu furkacije 30 ekstrahovanih prvih i drugih molara
primenom testa prodora boje (2% metilensko plavo). Dobijeni rezultati su ukazali
znacajnu razliku absorpcije boje medu grupama. Tacnije, MTA imao znacajno hajmanje
vrednosti absorpcije boje (0,47) u odnosu na Biodentin (1,33) i fosfatni cement (2,08)

koji je imao najvece vrednosti absorpcije [231].
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2.2.6.6 Klini¢ka primena trikalcijum silikatnog cementa

Da je Biodentin materijal koji svojom bioaktivho¢u dovodi do stimulacije
targetnih celija i diferencijacije fibroblasta pulpe u odontoblaste te formiranju
reparatornog dentina dokazano je u viSe istrazivanja [197, 198, 223]. Istrazivanja koja
su se bavila indirektnim i direktnim prekrivanjem pulpe pokazala su da je Biodentin
odgovoran za formiranje mineralizovanih ¢vorova sa molekularnom karakteristikom
dentina, odnosno, da je novoformirano mineralno tkivo imalo neorgansku i organsku
kompoziciju dentina [199, 224, 232]. Na osnovu ovih nalaza moze se re¢i da je
Biodentin sposoban da reparira dentin na svim delovima gde je on oSteCen, $to daje
ovom materijalu Sirok spektar indikacija. Njegova primena je indikovana i na nivou

krunice i na nivou korena.

Trikalcijum silikatni cement (Biodentin) moze se koristiti u funkciji:

- ispuna (6 meseci)

- dentinskog zamenika (“sendvi¢ tehnika”, lajner)

- direknog i indirektnog prekrivanja pulpe

- prekrivanja perforacija na bilo kom nivou komore pulpe
- biopulpotomije

- internih i eksternih resorpcija

- apeksne hirurgije (retrogradna kanalna opturacija)

- terapije nezavrSenog rasta korena (apeksifikacija)

a. Biodentin u funkciji restaurativnog materijala

Koubi i sar. (2013) u svojoj trogodisnjoj klini¢koj studiji ispituju Biodentin
(Septodont, France) u funkciji ispuna i dentinskog zamenika sa kompozitom ( Z100, 3M
ESPE) kao kontrolnim materijalom na 212 bo¢nih zuba primenom USPHS kriterijuma.
Autori zele da ispitaju da li, 1 koliko dugo se Biodentin moze koristiti u funkciji
dentinskog zamenika (“sendvi¢ tehnika”) i trajnog ispuna na bo¢nim zubima. Od 397

pacijenata “presek” Kriterijuma je analiziran posle 15 dana, 6 meseci i godinu dana na

54



212 slucajeva i to u pogledu: anatomske forme, marginalne adaptacije, kvaliteta
aproksimalnog kontakta, iviéne diskoloracije, povrSinske hrapavosti, pojave
sekundarnog Kkarijesa i post-restaurativne osetljivosti. Na jednom sluc¢aju tokom
preparacije kaviteta uocena je perforacija pulpe i taj slucaj je iskljucen iz istrazivanja.
Rezultati ispitivanja Biodentina u funkciji restaurativnog ispuna pokazuju da su dva
kriterijuma imala najbolje ocene. Tacnije, nije bilo ni jednog slucaja post-restaurativne
osetljivosti i pojave sekundarnog karijesa za ispune restaurisane Biodentinom. Sto se
tiCe marginalne diskoloracije, uoeno je da su se ispuni Biodentina pokazali
superiornijim u odnosu na kompozitne ispune koji su imali bolji skor ocena u pogledu
anatomske forme, ivi¢ne adaptacije i aproksimalnog kontakta u odnosu na Biodentin
posle 6 meseci. Ovakav odnos vrednosti za navedene kriterijume je potvrden i posle
godinu dana. Uocena je pojava “krunjenja” ispuna Biodentina od 25% pre i 30% posle 6
meseci te je usledila aplikacija kompozitnih ispuna preko Biodentina. Sve ocene po
USPHS kriterijumima u pogledu Biodentina kao dentinskog zamenika bile su
zadovoljavajuce posle godinu dana. Stoga, autori zakljuéuju da Biodentin predstavlja
dobar izbor dentinskog zamenika u terapiji “sendvi¢ tehnike” a da se u funkciji ispuna

moze primenjivati u trajanju od 6 meseci [17].

b. Biodentin u funkciji materijala za direktno i indirektno prekrivanje pulpe

Strassler i sar. (2011) predstavlju prikaz slucaja 24-orogodisnjeg pacijenta sa
dubokom karijesnom lezijom na vestibularnoj strani donjeg desnog o¢njaka. Na osnovu
anamneze i dijagnoznih testova nisu uoCeni znaci oboljenja pulpo-dentinskog
kompleksa. Radiografski snimak nije pokazao patoloSke promene parodontalnog tkiva.
Nakon uklanjanja karijesne lezije uocena je perforacija kavuma pulpe. Obzirom na
izostanak klini¢kih znakova zapaljenja pulpe odlu¢eno je sprovodenje terapije direktnog
prekrivanje pulpe primenom Biodentina (Septodont, France). Kavitet je u potpunosti
ispunjen materijalom plasti¢nim instrumentom i nakon vezivanja od oko 6 min. viSak
materijala je uklonjen uz uspostavljanje adekvatnih anato-morfoloskih karakteristika
zuba. Nakon mesec dana posle provere vitaliteta zuba 1 utvrdivanja da nema klinic¢kih
znakova zapaljenja uklonjen je odgovarajuci sloj Biodentina, a kavitet dalje restaurisan

kompozitnim ispunom (N’durance, Septodont, France) [233].
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U okviru klinickog istrazivanja Kuobi i sar. (2013) koje je prethodno opisano u
toku preparacije kaviteta donjeg levog prvog premolara, nakon uklanjanja karijesa
uocena je perforacija pulpe. Sluéaj je iskljuen iz dalje analize, ali je nastavljeno
njegovo pracenje. Nakon $to je ustanovljeno da nema patoloSkih znakova oboljenja
pulpo-dentinskog kompleksa izvrSeno je direktno prekrivanje pulpe Biodentinom.
Nakon 6 meseci deo materijala je uklonjen i zub je dalje restaurisan kompozitnim
ispunom. Na kontroli posle 3 godine zub je bio vitalan bez klinickih znakova zapaljenja
[17].

c. Biodentin u funkciji materijala za reparaciju korenske perforacije,

retrogradnu apeksnu opturaciju i apeksifikaciju

Bronnec (2012) predstavlja tri prikaza slu¢aja koji obuhvataju primenu Biodentina
u reparaciji perforiranog kavuma pulpe, retrogradnoj apeksnoj opturaciji i apeksifikaciji.

Slucaj 1. Pacijent se javlja zbog periodontalnih simptoma u predelu gornjeg levog
prvog molara gde se na osnovu rendgenskog snimka uocava nehomogena senka u
predelu bifurkacije i periapikalna lezija buko-mezijalnog i palatinalnog korena nastala
kao posledica neadekvatnog endodontskog tretmana. Nakon uklanjanja ispuna uocena je
perforacija kavuma pulpe jatrogeno izazvana instrumentacijom tokom retretmana kanala
korena. Posle uspesno sprovedene medikacije kanalnog sistema i izolacije kanalnog
orificijuma sterilnim vaticama, usledila je aplikacija dva sloja Biodentina na predeo
perforacije. Nakon o¢vr§¢ivanja, visak materijala je uklonjen i usledila je definitivna
opturacija kanala u istoj seansi. Zub je naknadno restaurisan protetskom nadoknadom.
Nakon tri meseca nisu uoceni klinicki znaci zapaljenja a na rendgenografiji je uoceno
kompletno zarastanje parodontalnog tkiva u predelu bifurkacije.

Slucaj 2. Isti autor prikazuje slucaj pacijenta sa perzistirajuéim klinickim 1
radiografskim znacima periapikalnog oboljenja gornjeg desnog lateralnog sekutica koji
je protetski restauriran metalnim koci¢em 1 keramickom krunom. Nakon S$to je
ustanovljena adekvatna edodontska opturacija, odabran je hirurski pristup u daljem toku
terapije. Nakon presecanja pripojne gingive, odignut je pun reZanj nakon cega je
pristupljeno defektu. Lezija je uklonjena a zatim je izvrSena resekcija korena u debljini

od 3mm. Gutaperka i kanalni siler su uklonjeni do vrha intrakanalnog ko¢ica a zatim je
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usledila ultrasoni¢na kanalna instrumentacija. Posle susenja kanala usledila je aplikacija
tri sloja Biodentina i njegova adaptacija na zidove kanala. Visak materijala je otklonjen
nakon stvrdnjavanja a vrh korena obraden finim dijamantskim svrdlom. Usledila je
repozicija i zatvaranje reznja. Na kontroli posle 3 meseca nisu uoc¢eni klini¢ki simptomi
zapaljenja periapeksnog tkiva a radiografski snimak je pokazao znakove zarastanja.
Slucaj 3. Mladi pacijent je primljen zbog traume gornjeg desnog centralnog
sekutica sa nezavrSenim rastom korena. PoSto je na radiografskom snimku uocéena
neadekvatna endodontska opturacija gornjeg levog centralnog sekutica takode sa
nezavrSenim rastom korena, odlu¢eno je da se oba zuba podvrgnu daljem tretmanu
apeksifikacije. Usledila je endodontska obrada oba kanala a zatim je Biodentin
aplikovan u vidu apeksnog ¢epa u debljinji od 4mm. Zub je zatim privremeno zatvoren
a nakon par dana i endodontski trajno opturiran. Na kontrolnom pregledu posle 6 meseci
uocen je progresivan tok apeksifikacije [234].
Na osnovu navedenih primera, moze se zakljuciti da je uloga Biodentina
opravdana u slucajevima o$tecenja dentina na razli¢itim nivoima krunice ili korena
zuba. Stoga proizvodac sa pravom isti¢e da se radi o materijalu za koga se moze rec¢i da

je “jedan za sve”.
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3. CILJEVI, ZADACI | NULTE HIPOTEZE

3.1.

CILJ LABORATORIJSKE STUDIJE

Cilj

laboratorijske studije je bio da se ispitaju mehanicka svojstva,

dimenzionalne promene trikalcijum silikatnog cementa (Biodentina) i kvalitet ivicnog

spoja sa dentinom.

Definisani su slede¢i zadaci istrazivanja:

da se izmeri (1) savojna ¢vrstoca, (2) mikrotvrdoc¢a i (3) dimenzionalna

stabilnost inicijalno i tokom vremena o¢vr§¢avanja trikalcijum silikatnog

cementa;

da se uradi mikromorfoloska i elementarna analiza trikalcijum silikatnog

cementa

i spoja sa dentinom; da se uradi mikromorfoloska analiza spoja sa

dentinom ostalih ispitivanih materijala
da se izmeri (1) jaCina veze smicanjem i (2) marginalna mikropropustljivost

spoja trikalcijum silikatnog cementa i dentina.

Nulte hipoteze su glasile:

Nema statisticki znacajne razlike izmedu mikrotvrdoée i savojne
¢vrstoce trikalcijum silikatnog cementa u odnosu na kontrolne
materijale

Nema statisticki znacajne razlike u pogledu dimenzionalne stabilnosti
trikalcijum silikatnog cementa u odnosu na kontrolne materijale
Nema statisti¢ki znacajne razlike u jacini veze trikalcijum silikatnog
cementa sa dentinom u odnosu na kontrolne materijale

Nema statisticki znaCajne razlike u pogledu marginalne
mikropropustljivosti izmedju trikalcijum silikatnog cementa i ostalih

kontrolnih materijala.
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3.2. CILJ KLINICKE STUDIJE

Cilj studije je bio da se ispita klini¢ka efikasnost podloge na bazi trikalcijum
silikatnog cementa (Biodentin) ispod kompozitnih ispuna na bo¢nim zubima u odnosu

na post-restaurativnu osetljivosti.

Nulte hipoteze su glasile:

1. Nema statisticki znacajne razlike u ucestalosti post-restaurativne osetljivosti
izmedu kompozitnih restauracija kaviteta srednje dubine, koji odgovaraju
dijagnozi caries media, sa i bez podloge na bazi trikalcijum silikatnog cementa.

2. Nema statisti¢ki znacajne razlike u u ucestalosti post-restaurativne osetljivosti
izmedu kompozitnih restauracija dubokih kaviteta, koji odgovaraju dijagnozi
caries profunda, sa podlogom na bazi glas-jonomer cementa ili trikalcijum
silikatnog cementa

3. Nema statisticki znacajne razlike u ucestalosti post-restaurativne osetljivosti

izmedu ispuna I 1 II klase na bo¢nim zubima.

59



4. MATERIJALI | METODE

Imajuéi u vidu postavljene ciljeve i hipoteze eskperimentalni deo doktorske teze se

sastojao iz dva dela; laboratorijskog i klinickog. Istrazivanjem je obuhvaceno ukupno

pet materijala, od kojih su tri materijala primenjena u klinickom delu. Materijali, sastav

i upotreba prikazani su u Tabeli 2.

Tabela 2. Sastav materijala koriséenih u istraZivanju

LABORATORIJSKA STUDIJA

v

KLINICKA STUDIJA

MATERIJAL SASTAV UPOTREBA
Prah Tecénost
Trikalcium Kalcium hlorid | Posle otvaranje kaspule

Biodentin®

silikat(3Ca0.Si02)
Kalcium karbonat

(CaCl2.2H20)
Voda

praha i dodavanje 5
kapljica tecnosti, meSanja
u mikseru 30”” brzinom od

(Septodont, France) (CaCO3) redukujuci 4000-4200 obrt/min.,
. . . . agens materljal se plastl_cmm
Cirkonium dioksid g instrumentom aplikuje
(ZI’OZ) voda bulk tehnikom u kavitet.
Nakon mesanja praha i
. . te¢nosti u iznosu 1,4/1,0g,
Vitrebond™ Lin/Base Fluoralumino- HEMA u trajanju od 20-257,
(3M ESPE, MN,USA) voda cement se aplikuje u

silikatno staklo

fotoinicijator

slojevima od 2mm u
kavitet koji se svetlosno
aktiviraju po 30”’.

Adper™ Single Bond
2.
(3M ESPE,MN,USA)

HEMA, etanol, voda, BisGMA,
dimetakrilat, amini, metakrilatni
kopolimer poliakrilne i
poliitakoni¢ne kiseline

Nakon nagrizanja gledi i
dentina totalno-
nagrizaju¢om th.
(30°°g+15°°d) sledi
aplikacija2 do 3
uzastopna sloja pokretima
utrljavanja 15”’, suSenje
5’ i polimerizacija 10’

Filtek™ Ultimate
(3M ESPE, MN,USA)

UDMA, BisGMA, BisEMA,
TEGDMA, silanizirana keramika,

silicijum, voda

Materijal se aplikuje u
slojevima ne debljim od
2mm i polimerizuju 10”’

Vertise™ Flow
(Kerr, CA, USA)

HEMA, MEHQ ,Cink oksid

Materijal se pokretima
utrljavanja nanosi na
dentin u debljini do 1Imm
u trajanju od 15 sekundi, a
zatim svetlosno aktivira
20°. Zatim se u slojevima
od po 2mm koji se
polimerizuju 20" aplikuje
do ispunjivanja kaviteta.

GC Fuji IX™ GP
(GC, Tokyo)

Fluoralumino-
silikatno staklo

Poliakrilna
kiselina

Nakon kodicioniranja
primenom GC Dentin
20, ispranja i susenja,
kapsula Fuji IX se
postavlja u mikser i mesa
10", Sledi aplikovanje
potrebne koli¢ine
materijala koji se
obaraduje posle 6 min

Skrac¢enice: HEMA — hidroksietil metakrilat, BisGMA — bisfenol A glicidil dimetakrilat, BisSEMA — etoksilirani bisfenol
A glicidil dimetakrilat, UDMA — uretan dimetakrilat, TEGDMA - trietilen glikol dimetakrilat, MEHQ-metoksifenol.

Podaci koje je dao proizvodaé u MSDS (eng.Materials Safety Data Sheets))
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41. MATERIJAL | METOD LABORATORIJSKOG ISTRAZIVANJA

Laboratorijski deo je podeljen na tri segmenta; u prvom su merene mehanicke
karakteristike materijala testiranjem savojne ¢vrsto¢e | mikrotvrdoce, u drugom
segmentu su merene dimenzionalne promene, dok je u treCem segmentu analiziran
kvalitet ivicnog spoja materijala i dentina merenjem jacine veze smicanjem i

kvantifikacijom marginalne mikropropustljivosti.

4.1.1 Merenje savojne ¢vrstoce

Priprema uzoraka

Otpornost na savijanje je ispitivana u skladu sa preporukama standarda
ISO/TS 4049 [235]. Uzorci su rasporedeni u pet grupa (Sest uzoraka po grupi) u
zavisnosti od materijala koji je koris¢en. Uzorci $tapicastog oblika, dimenzija 2 x 2 x 25
mm, su pripremljeni unoSenjem materijala u odgovarajuée kalupe od nerdajuceg
Celika.(Slika 2)

Slika 2. Kalup od nerdajuceg celika (dimenzija 2 x 2 x 25mm)
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Svi materijali su aplikovani u skladu sa uputstvima proizvodaca, po slede¢em

protokolu:

Grupa 1 (Biodentin): Posle otvaranja kapsule koja sadrzi prah materijala i
dodavanja 5 kapi tec¢nosti (iz specijalnog fabrickog dozer-pakovanja), kapsula je
postavljena u amalgamator (Ultramat Model: 2, SDI, USA) i miksirana u trajanju od 30
sekundi brzinom od 4000-4200 obrt/min. Materijal je aplikovan u ceo kalup ,,bulk®
tehnikom, koja podrazumeva aplikaciju materijala u jednoj porciji. Materijal je unet
plasti¢nim instrumentom uz dobru kontrolu adaptacije za zidove i ivice kalupa. PovrSina
kalupa sa materijalom je prekrivana celuloidnom trakom preko koje je pritisnuto
staklenom plo¢icom radi istiskivanja viska materijalada. Posle oc¢vr§¢avanja (12 min.)

materijal je uklonjen iz kalupa.

Grupa 1a (Biodentin): Materijal je pripremljen na isti nacin kao i za Grupu 1 a

zatim ¢uvan u destilovanoj vodi u staklenoj tamnoj bo¢ici na temperaturi od 37°C.

Grupa 2 (Vertise Flow): Materijal je aplikovan u ceo kalup a zatim prekriven
celuloidnom trakom i staklenom plo¢icom te neposredno uz nju (Imm) svetlosno
polimerizovan u trajanju od 20 sekundi koris¢enjem LED lampe (Elipar S10,3M,

ESPE). Odmah posle polimerizacije materijal je uklonjen iz kalupa.

Grupa 3 (Vitrebond): Zamesan je standardni odnos praha i te¢nosti koji je
iznosio 1,4/1,0g, odnosno, jedna ravna kaSika praha i jedna kap tecnosti plasticnom
Spatulom u trajanju od 20 do 25 sekundi. Materijal je zatim aplikovan u ceo kalup,
prekriven celuloidnom trakom i staklenom plo¢icom i neposredno uz nju (1mm)
svetlosno polimerizovan LED lampom (Elipar S10) u trajanju od 30 sekundi. Odmah

posle polimerizacije materijal je uklonjen iz kalupa.

Grupa 4 (Fuji 1X): Kapsula materijala je postavljena u mikser (Ultramat Model:
2, SDI, USA) i mesana u trajanju od 10 sekundi. Usledila je aplikacija materijala u
kalup plasti¢nim instrumentom uz radno vreme od 2 minuta. Odmah po stvrdnjavanju (3

min), materijal je uklonjen iz kalupa.

Grupa 5 (Filtek Ultimate): Materijal je aplikovan u kalup “bulk” tehnikom,

prekriven celuloidnom trakom i staklenom plo¢icom i neposredno uz nju (1mm)
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svetlosno polimerizovan u trajanju od 20 sekundi koris¢enjem LED lampe (Elipar S10).
Odmah posle polimerizacije materijal je uklonjen iz kalupa.

Uzorci u grupama 2, 3 i 5 (Vertis Flow, Vitrebond i1 Filtek Ultimate),
prosvetljavani su dva puta sa oba kraja uzorka. Odmah posle polimerizacije, uklanjan je
viSak materijala skalpelom, a povrSina uzoraka je polirana setom diskova Sof-Lex za
poliranje (3M ESPE) sa vodenim hladenjem 30s. Materijali su po grupama c¢uvani u
staklenim tamnim boc¢icama na suvom na temperaturi od 37°C, osim Grupe la koja je

¢uvana u destilovanoj vodi.

Merenje savojne cvrstoce

Uzorci (Stapiéi) Su analizirani na univerzalnom meracu sile (Model SLJ-B,
PCE Group oHG, Germany) (Slika 3) posle 24 ¢asa i 14 dana tako §to su postavljeni na
nosac¢ koji podupire materijal u dve tacke sa razmakom od 20 mm, dok je po sredini
Stapi¢ bio opterecen silom u trecoj tacki. OptereCenje je standardizovano brzinom
pomeranja poluge od 1 mm/min. Posle pucanja $tapica, savojna ¢vrstoca je izraCunata

na osnovu slede¢e formule:

6= 3_F|2
2bh
gde su:

6 — savojna ¢vrstoca (MPa)

F — maksimalna sila (N) primenjena na uzorak

| — rastojanje izmedu podupirac¢a (mm)

b — Sirina (mm) uzorka merena neposredno pre opterecenja
h — visina (mm) uzorka merena neposredno pre opterec¢enja

rezultati su izrazeni u MPa.
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Slika 3. Univerzalni merac (merenje savojne ¢vrstoce)

4.1.2 Merenje mikrotvrdoce

Priprema uzoraka

Merenje mikrotvrdoce je ispitivano u skladu sa preporukama standarda ISO/TS
4049 [235]. Teflonski kalupi unutraSnjeg pre¢nika 5 mm, a debljine 2 mm su
postavljeni preko celuloidne trake na staklenoj podlozi a zatim su materijali aplikovani
po uputstvu proizvodaca, po istom protokolu opisanom u pripremi uzoraka za savojnu
¢vrstocu (Slika 4). U svakoj grupi je bilo po 8 uzoraka. Posle o¢vrs¢ivanja materijala,
spoljasnje povrSine su poravnate siliko-karbidnim papirnim $mirglama finoce; p240,
p600, p1000, p2000 i p 2500 (Buehler, Buehler-met, Germany). Svaki uzorak je
poliran u trajanju od 15 sekundi u vlaznoj sredini. Materijali su po grupama cuvani u

staklenim tamnim boc¢icama na suvom na temperaturi od 37°C.

Slika 4. Uzorci materijala u teflonskim kalupima
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Merenje mikrotvrdoce-Vikers metoda

Uzorci su analizirani u aparatu za merenje mikrotvrdo¢e (Buehler Identamet
Macroindentation Hardness Tester, Model 1114 ) u laboratoriji Instituta za nuklearne
nauke ,,Vin¢a“. Merenja su izvedena pri optereéenju od 500g u trajanju od 10 sek.,
posle 24 h i 3 nedelje (Slika 5). Na svakom uzorku su radena po tri merenja. Tvrdo¢a po
Vikersu se definiSe kao koli¢nik sile kojom se deluje na dijamantski utiskiva¢ u obliku
pravilne ¢etvorostrane piramide sa uglom pri vrhu od 136°, i povrSine otiska utiskivaca

na povrsini predmeta koji se meri [119].
Mikrotvrdoca je izracunata na osnovu slede¢e formule:

HV=F/A=1854 «F
dZ

A=4-a-h = d?/2esin(136°2) = d*/1,854
2

gde su:

F — sila utiskivanja (N),

A — povrSina otiska sa kvadratnom osnovom
(mm2),

d — dijagonala otiska (mm),
h — dubina otiska (mm),

a — stranica kvadrata (mm)

Slika 5. Aparat za merenje mikrotvrdocée-Vikers metoda
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4.1.3 Merenje dimenzionalnih promena

Priprema uzoraka

U istrazivanju je koriS¢eno po Sest uzoraka za svaku grupu koji su pripremljeni
u teflonskim kalupima unutras$njeg prec¢nika 5 mm, debljine 2 mm. Kalup je postavljen
preko celuloidne tracice koja je zatim postavljena na staklenu ploc¢icu i fiksirana u
horizontalnom polozaju u drza¢. Kalup je fiksiran na udaljenosti od kamera za merenje

dimenzionalnih promena koja je podeSena tokom kalibracije (Slika 6).

& N

5, N N
La

Slika 6. Sema eksperimentalne postavke ispitivanja materijala u teflonskim

kalupima: 1. kamere; 2. teflonski kalupi; 3.materijal; 4. polietilenska tracica; 5.

staklena plocica; 6.LED lam

U kalupe je aplikovan materijal pripremljen po uputstvu proizvodaca. Na
gornju povrs§inu materijala, koja je bila okrenuta ka kamerama u prvom koraku nanet je
mat beli sloj boje. Kao drugi korak, nanet je crni stohasti¢no disperzovani sloj crne boje
1 na taj nacin dobijena je pogodna povrSina sa efektom “isprskanosti”, kako bi tackice
predstavljale referentne tacke koje Ce biti praene primenom metode Kkorelacije
digitalnih slika. Dok se naneta boja susila, uzorci iz grupa Filtek Ultimate, Vitrebond i
Vertise Flow prekriveni su neprovidnom crnom kutijom, kako bi se onemogucila

spontana polimerizacija pod dejstvom spoljasnje svetlosti.
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Merenje dimenzionalnih promena

Merenje dimenzionalnih promena uradeno je na MaSinskom fakultetu
Univerziteta u Beogradu, metodom Kkorelacije digitalnih slika (eng. digital image
correlation) koris¢enjem dve digitalne kamere rezolucije od 1600 x 1200 piksela, 12 Hz
povezana sa specijalnim softverom (Aramis 2M, GOM, Braunschweig, Germany). Ova
tehnika ukljucuje digitalizaciju pripremljene merne povrSine slikanog objekta pre (eng.
“Stage” 0) 1 posle (“Stage” 1,2...itd) dejstva opterecenja tj. pomeranja ili deformacija.
Sve promene pocetnih tac¢aka ili malih povrSina na slikama se porede sa prethodnim
slikama u nizu, koriS¢enjem korelacionih funkcija, do pronalaZenja §to pribliznije
sli¢nosti. Svaki piksel na slici ima svoju numericku vrednost i poredenjem slika porede
se nizovi tih vrednosti. Oprema za eksperimentalnu analizu sastoji se iz sistema za 3D
opticku analizu deformacija/pomeranja, programskog paketa Aramis, senzorske

jedinice, postolja, PC, svetla i “ trigger” kutije (Slika 7).

Slika 7. Postavka za 3D opticku analizu deformacija/pomeranja:
a) kamere b) postolje c¢) PC d) svetlo e) trigger kutija i f) uzorak

LED lampa je takodje bila fiksirana u drZza¢u sa donje strane kalupa sa
materijalom tako da je udaljenost bila podjednaka u odnosu na svaki uzorak. Uzorci su
prosvetljeni u trajanju od 20 sekundi za Filtek Ultimate i Vertise Flow, a 30 sekundi za
Vitrebond. Uzorci Biodentina su ostavljeni da se vezu u trajanju od 12 min, dok su
uzorci Fuji IX ostavljeni da se vezu 6 min. Posle polimerizacije (Filtek Ultimate,
Vitrebond i Vertise Flow ) i o¢vrs¢avanja (Biodentin i Fuji I1X) usledilo je slikanje

kamerama (eng.“Stage 1” za polimerizovane uzorke, “Stage 72” za Biodentin 1 “Stage

67



36” za Fuji IX). Za pracenje dimenzionalnih promena tokom oc¢vr§¢avanja uzoraka
Biodentina i Fuji IX slike su pravljene na svakih 10 sekundi. Za analizu vremenskih
podataka odabrano je 6 faza; posle 2, 4, 6, 8, 10 1 12 min za Biodentin (“Stage 12, 24,
36, 48,601 72%), aposle 1, 2, 3, 4, 51 6 min za Fuji IX (“Stage 6, 12, 18, 24, 301 36%).

4.1.4 Mikromorfolo§ska analiza

Priprema uzoraka

U eksperimentu je koris¢eno 10 ekstrahovanih humanih molara koji su uzvadeni iz
ortodontskih razloga. Na okluzalnoj povrsini zuba preparisani su kaviteti adhezivnog
tipa klase | dubine 4 mm. Za preparaciju u gledi koris¢ena je visokoturazna busilica sa
dijamantskim svrdlima i vodenim hladenjem, dok je za preparaciju u dentinu koris¢en
mikro kolenjak sa karbidnim okruglim svrdlima. Posle preparacije usledila je aplikacija
materijala po uputstvu proizvodaca u celosti kaviteta. Jedan kavitet Biodentina je
ostavljen u posudi sa vlaznim sunderom 3 meseca ranije. Posle aplikacije materijala i
seCenja zuba u nivou gledno-cementne granice kako bi se odstranili korenovi, zubi su
uloZeni u autopolimerizuju¢i akrilat (Simgal-R, Galenika) u kalup od adicionog
silikona Elite Puty (Zhermack, Italy) dimenzija 30 x15 x15mm. Akrilat je ostavljen da
se polimerizuje 24 Casa. Po vadenju iz kalupa, blokovi su se¢eni duz aksijalne osovine
zuba na linearnoj preciznoj testeri IsoMet 4000 (Buehler Lake Bluff, Il, USA), u cilju
dobijanja plocica debljine 2 mm. Svaka plocica je u sebi sadrzala fragmente sa oko 5 x
5 mm (25 mm?) povrsine koji su se sastojali od zubnog tkiva i materijala kako bi se

video njihov meduspoj. (Slika 8)

Slika 8. Uzorak pripremljen za SEM i EDS analizu
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Spoljasnje povrSine plo¢ica su polirane kori§¢enjem vodeno-hladene Smirgle
(Minesota mining & MFG.Co0.3M) p180, p320 i p600 mikrometara finoc¢e. Uzorci su
zatim potapani u rastvor od 25%, 50%, 75% i 100% etanola u trajanju od po 30 min u
cilju dehidratacije. Uzorci su ¢uvani na suvom u otvorenim staklenim tamnim bo¢icama

u desikatoru na temperaturi od 37°C do merenja.

MikromorfoloSka analiza i elementarno odredivanje —SEM i EDS

Skening elektronska mikroskopija (SEM) i elementarna determinacija (EDS) je
izvedena u Centru za Elektronsku mikroskopiju, Tehnoloskog fakulteta, Univerziteta u
Beogradu pomocu skeniraju¢eg elektronskog mikroskopa (JEOL JSM 6460, Tokio,
Japan). Uzorci su vakumirani i naparavani zlatom u uredaju Polaron SC502 Sputter
Coater (Fisions Instuments, UK ), a zatim su povrSine uzoraka posmatrane na; X 150,
x 500 i x 1000 uveli¢anju. (Slika 9)

s

Slika 9. Aparat za vakum/naparavanje i skening elektronski mikroskop
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4.1.5 Merenje ja€ine veze smicanjem

Priprema uzoraka

Merenje jacine veze smicanjem ispitivano je u skladu sa preporukama ISO/TS
standarda 11405 [236]. U eksperimentu je koris¢eno 30 ekstrahovanih intaktnih
humanih molara koji su izvadeni iz paradentoloskih i ortodontskih razloga. Zubi su
nasumiéno rasporedeni u jednu od pet grupa (Sest zuba po grupi), a zatim uloZeni u
kalupe od adicionog silikona Elite Puty (Zhermack, Italy) dimenzija 30 x 15 x 15mm i
ispunjeni autopolimerizuju¢im akrilatom (Simgal-R, Galenika) do potpunog potapanja.
Uzorci su zatim iseCeni na nivou okluzalne treé¢ine Kkrunice upravno na uzduznu
osovinu zuba koriste¢i vodeno hladenu dijamantsku testeru (Isomet testera; Buehler,
Lake Bluff, IL, USA). Na ovaj nacin su dobijene povrSine dentina koje su bile u
potpunosti u nivou sa ulozenim akrilatom. Razmazni sloj je kreiran S$mirglanjem
uzoraka abrazivnim silikonkarbidnim papirom (SiC 600-grit paper, 3M) u vlaznoj
sredini. Na povrsinu dentina su postavljeni kalupi od adicionog silikona Elite Puty
(Zhermack, Italy) cilindricnog oblika dubine 3 mm i 3 mm u pre¢niku (kontaktna
povrsina oko 7,06mmz2) (Slika 10). Dubina kaviteta je merena digitalnim nonijusom

preciznosti 0,01 mm.

Slika 10. Kalup za izradu uzoraka za merenje jacine veze smicanjem
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Svi materijali su aplikovani u skladu sa uputstvom proizvodaca po slede¢em

protokolu:

Grupa 1: Posle odgovorajué¢e prethodno opisane pripreme Biodentina, ceo
kavitet je ispunjen materijalom plasti¢nim instrumentom uz dobru kontrolu adaptacije

za zidove i ivice kaviteta a posle 12 minuta kalup je uklonjen.

Grupa 2: Vertise Flow je nanet pokretima utljavanja na dentin u debljini od 1
mm u trajanju od 15 sekundi, a zatim je svetlosno polimerizovan u trajanju od 20
sekundi koriste¢i LED lampu (Elipar S10). U kavitet je zatim postavljen jo§ jedan sloj
materijala debljine oko 2 mm i svetlosno polimerizovan u trajanju od 20 sekundi. Vrh
lampe je bio udaljen 1 mm od poslednjeg sloja materijala. Odmah posle polimerizacije

kalup je uklonjen.

Grupa 3: Posle odgovarajuce prethodno opisane pripreme Vitrebonda, materijal
je aplikovan na dno kaviteta plasticnim instrumentom u sloju od oko 1mm. Zatim je
aplikovan jo§ jednog sloj materijala do ispunjavanja kaviteta. Svaki sloj materijala je
svetlosno polimerizovan koris¢enjem Elipar S10 LED lampe visokog intenziteta u
trajanju od 30 sekundi. Vrh lampe je bio udaljen 1 mm od poslednjeg sloja materijala.

Odmah posle polimerizacije kalup je uklonjen.

Grupa 4: Posle odgovaraju¢e prethodno opisane pripreme materijala Fuji X,
dentin je kodicioniran primenom GC Dentin (GC) u trajanju od 20 sekundi, a zatim
ispran i osusen. Usledilo je ispunjavanje kaviteta materijalom do njegove pune debljine

(3mm). Odmah po stvrdnjavanju materijala (6 min) kalup je uklonjen.

Grupa 5: Posle kondicioniranja dentina 37% fosfornom kiselinom u trajanju od
30 sek, aplikovan je adheziv Adper Single Bond 2 sa 2 do 3 uzastopna sloja pokretima
utrljavanja tokom 15 sekundi, zatim je usledilo rasprsivanje sloja adheziva blagom
struyjom vazduha u trajanju od 5 sekundi i1 polimerizacija svetloS¢u u trajanju od 10
sekundi koris¢enjem LED lampe, zatim je posle aplikacije adheziva usledila
restauracija kompozitnim materijalom Filtek Ultimate u 2 sloja ne debljim od 2mm.
Svaki sloj je svetlosno polimerizovan u trajanju od 20 sekundi istom lampom na

udaljenosti od 1 mm. Odmah posle polimerizacije kalup je uklonjen. (Slika 11)
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Slika 11. Pripremljeni uzorak za merenje jacine veze smicanjem.

Svi zubi su postavljeni u sundjer natopljen vodom 1 mm ispod dentinsko-
restaurativne granice i ostavljeni 24 h u svetlosno zasti¢cenom kontejneru na temperaturi
od 37°C. Na taj nacin je obezbedenja hidratacija dentina i odrZavanje materijala suvim

kako bi se sprec¢ilo izluzivanje sastojaka i uticaj vode na njega.

Merenje jacine veze smicanjem

Merenje jacine veze smicanjem usledilo je 24 h posle pripreme uzoraka. Uzorci
su fiksirani i analizirani na univerzalnom meracu sile (Model SLJ-B, PCE Group oHG,
Germany), tako sto su bili vodoravno poloZeni, a sila potiskivaca je delovala upravno
na materijal aplikovan na dentinsku povrsinu. Mesto dejstva sile na aplikovani materijal
je bio udaljen Imm u odnosu na dentinsku povrS§inu zuba. Materijal je bio izlozen sili

smicanja brzine od 1 mm/min do momenta preloma.(Slika 12).

Slika 12. Polozaj uzorka neposredno pred merenje jacine veze smicanjem
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Posto je sila preloma registrovana u Njutnima,  pojedinacne vrednosti
dobijenih sila nakon odvajanja materijala deljene su sa ukupnom kontaktnom povrsinom

baze uzorka (F(N)/nr?) kako bi se dobile vrednosti u megapaskalima (MPa).

4.1.6 Merenje marginalne mikopropustljivosti

Priprema uzoraka

Test marginalne mikropropustiljivosti je uraden u skladu sa preporukama
ISO/TS standarda 11405 [236]. U istrazivanju su koris¢ena ukupno 72 intaktna molara
koji su izvadjeni iz ortodontskih razloga. Sa zuba je dijamantskom Sajbnom uklonjena
gled sa vestibularne i oralne strane, a zatim su na navedenim povr§inama preparisani
adhezivni tipovi kaviteta V klase dimenzija 3 x 2 x 2 mm. Kaviteti su preparisani
fisurnim cilindri¢énim karbidnim svrdlom sa zaobljenim vrhom fiksiranim u kolenjak.
Zubi su nasumicno rasporedeni u jednu od 6 grupa (12 zuba po grupi). Kako je na
svakom zubu preparacija izvedena na vestibularnoj i oralnoj povrSini, svaka grupa
materijala je brojala po 24 kaviteta. U svim grupama, osim u Sestoj grupi, materijali su
aplikovani u kavitete po predhodno opisanom protokolu merenja optere¢enja silom
smicanja. U grupi 6 je posle kondicioniranja dentina 37% fosfornom kiselinom u
trajanju od 30 sek, aplikovan adheziv Adper Single Bond 2, a posle polimerizacije

svetlo§¢u u trajanju od 10 sekundi LED lampom, kavitet je dalje ispunjen Biodentinom.

Merenje marginalne mikropropustljivosti

Marginalna mikropropustljivost materijala u kavitetima ispitivana je metodom
pasivnog prodora boje. Zubi su premazani sa dva sloja laka (osim ispuna i 1 mm oko
ispuna) i potopljeni u rastvor 1% eozin metilenskog plavog, a zatim u zasebnim
posudicama ostavljeni u vodeno kupatilo na temperaturi od 37C° u trajanju od 24 casa

(Slika 13). Posle sec¢enja zuba u nivou gledno-cementne granice, kako bi se odstranili
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korenovi usledilo je seenje u vestibulo-oralnom pravcu po sagitalnoj ravni. Prodor
boje je posmatran fotografisanjem uzoraka pod mikroskopom na x 30 uvecanju. Pod
istim uveli¢anjem je fotografisan i milimetarski lenjir, a zatim je merenje dubine
prodora boje na okluzalnim i gingivalnim rubovima uraden metodom kvantifikovanja
vizuelnih informacija kompjuterskim programom za obradu slike (Adobe Photoshop
CS5 Extended, verzija 12,0x32) (Slika 14).

Slika 13. Uzorci u rastvoru 1% eozin metilenskog plavog

Slika 14. Kvantifikacija vizuelne informacije prodora boje

74



4.2. MATERIJAL I METOD KLINICKOG ISTRAZIVANJA

4.2.1 Dizajn klinicke studije

Ova randomizovana, kontrolisana, klinicka studija sprovedena je na Klinici za
Bolesti zuba Stomatoloskog fakulteta Univerziteta u Beogradu. Studija je bila
nestratifikovana, balansirano randomizovana (1:1) i obuhvatala je 36 pacijenta oba pola
starosti od 18 do 65 godina. Primenom metoda ,,uparenih zuba”, kod svakog pacijenta
su restaurirana po dva kaviteta, tako $to je u jednom kavitetu kao podloga koris¢en
Biodentin (eksperimentalna grupa) dok je drugi Kkavitet restauriran na klasi¢an nacin
kompozitnim materijalom uz dodatnu aplikaciju glas-jonomer cementa kod dubokih
kaviteta (kontrolna grupa). Dubina kaviteta je bila medusobno priblizno ista za kavitete
sa dijagnozom caries media i za kavitete sa dijagnozom caries profunda. Pacijent i
terapeut su bili upoznati sa vrstom restauracije obzirom na ¢injenicu da su postupci rada
razli€iti za eksperimentalnu i kontrolnu grupu. Ispitiva¢ na kontrolnim pregledima nije

znao koji zub pripada eksperimentalnoj, a koji kontrolnoj grupi.

4.2.2 Protokol odabira pacijenata

U studiju su bili ukljuceni pacijenti oba pola, izmedu 18 i 65 godina starosti, koji

su ispunjavali sledece kriterijume:

@) najmanje dve karijesne lezije I ili 1l klase na zubima iz iste morfoloske grupe
bo¢ne regije, molarima ili  premolarima, indikovane za konzervativnu
sanaciju;

(2) nizak karijes indeks
(3) zadovoljavajuca oralna higijena

4) bez uznapredovale parodontopatije;
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(5) odsustvo peri-radikularnih promena;
(6) odsustvo bruksizma i traumatske okluzije.

U studiju nisu bile uklju¢ene trudnice, pacijenti sa sistemskim oboljenjima,
malignitetima i imunokompromitovani pacijenti kao i pacijenti alergi¢ni na bilo koji
sastojak materijala. 1z studije su iskljuceni pacijenti kod kojih je posle preparacije
kaviteta utvrdena razlika u dubini lezije, kao i oni kod kojih je dijagnostikovano
oboljenje pulpe i/ili apeksnog parodoncijuma na eksperimentalnom ili kontrolnom zubu

u toku trajanja studije.

Procena kriterijuma je sprovedena posle uzete stomatoloSke i ops$te anamneze i
uradenog klinickog pregleda, koji se sastojao od inspekcije, sondiranja, testa vitaliteta,
palpacije, perkusije, ispitivanja pokretljivosti zuba i radiografisanja. Kori§¢ena je
svetlost reflektora u okviru stomatoloske stolice i uvelicavajuca stakla sa uveli¢anjem
od x4. Od instrumenata su koris¢eni stomatoloSsko ogledalce, stomatoloSke prave i
aproksimalne sonde, parodontalne sonde, aparat za ispitivanje vitaliteta i artikulacioni

papir. Svaki od pomenutih kriterijuma je procenjen na sledeci nacin:

(1) U istrazivanje su ukljuceni pacijenti kod kojih je inspekcijom i sondiranjem
utvrdeno prisustvo po dve karijesne lezije slicne dubine prostiranja u odnosu na pulpu
(caries media ili caries profunda) na zubima boc¢ne regije, molarima ili premolarima,
gornje i donje vilice. U istraZivanje su bili ukljuceni samo zubi sa primarnim karijesom,
ali koji nisu pokazivali znake ireverzibilnog ostecenja pulpe. Da bi se iskljucilo
postojanje ovih promena, uraden je test vitaliteta (elektro test). Nadrazaj je aplikovan na
bukalnu povrsinu eksperimentalnih i kontrolnih zuba a njihova reakcija je uporedivana

sa susednim zubima iste grupe.

(2) Prevalenca karijesa je odredena pomo¢u KEP indeksa i njegovih komponenti
na slede¢i nacin: K- Karijes, I- ispuni, E-ekstrahovani zubi. U studiju nisu ukljuceni

pacijenti ¢iji je KEP indeks prelazio broj 7, bez obzira na strukturu KEP-a.

(3) Procena stanja oralne higijene, sprovedena je merenjem OHI-S
(pojednostavljenog) indeksa po Green-u i Vermillion-u koji podrazumeva detekciju

kalkulusa i zubnog plaka na ukupno 6 povrsSina zuba. Povrsine koje su pregledane su
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vestibularne povrsine zuba 16, 26, 11 1 31, i oralne povrsine zuba 46 i1 36. U studiju nisu

bili ukljuceni pacijenti sa OHI-S indeksom preko 1,5.

4) U istrazivanje su ukljuceni pacijenti kod kojih na osnovu stomatoloSkog
pregleda nije uocCena hiperemija, edem i1 provocirano krvarenje kako interdentalnih

papila tako i slobodne gingive.

(5) Pacijenti kod kojih je na osnovu analize retroalveolarnih i/ili OPT snimaka
uoceno prisustvo difuzno ili jasno ograni¢enih koStanih lezija u periapeksnoj zoni zuba

nisu bili ukljuceni u studiju.

(6) Ispitivanje primarne traumatske okluzije i bruksizma obuhvatalo je nekoliko
faktora i to: prisustvo prevremenih kontakata primenom artikulacionog registrator
papira, prisustvo brusnih faseta na klinickim krunama, zadebljane lamine dure i
skleroziraju¢e spongioze analizom retroalveolarnog snimka, prisustvo bolova u TMZ-u

kao 1 postojanje permanentnog Skripanja zuba.

4.2.3 lzbor materijala

Kod pacijenata kod kojih je dijagnostikovana caries media, posle preparacije
kaviteta i uklanjanja karijesnih masa, u eksperimentalni kavitet aplikovan je tri-
kalcijum-silikatni cement (Biodentin) kao dentinski zamenik (podloga), a kavitet je
dalje restaurisan aplikacijom adhezivnog sistema Adpe Single Bond 2. i kompozitnog
materijala Filtek Ultimate. Kontrolni kavitet je restaurisan aplikacijom adhezivnog

sistema Adper Single Bond 2 i kompozitnog materijala Filtek Ultimate.

Kod pacijenata kod kojih je dijagnostikovana caries profunda, posle preparacije
kaviteta i uklanjanja karijesnih masa, u eksperimentalni kavitet je aplikovan tri-
kalcijum-silikatni cement (Biodentin) kao dentinski zamenik (podloga), a u kontrolni

kavitet u vidu podloge aplikovan je GJC cement Vitrebond.
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| eksperimentalni i kontrolni kaviteti su dalje restaurisani kompozitnim
materijalom Filtek Ultimate. Hemijski sastav i raspored aplikacija materijala koris¢enih

u klini¢koj studiji su prikazani u Tabelama 2 i 3.

Tabela 3. Raspored aplikacije materijala u skladu sa dizajnom klinicke studije.

MOLARI/PREMOLARI
PREPARACIJA KLASE I/11

Podloga restauracija
o : : e Adper Single Bond 2
Kavitet srednje dubine % Biodentin e Filtek Ultimate
(Caries media) = e  Adper Single Bond 2
o e  Filtek Ultimate
Duboki kavitet §- Bindentin o A_dper Sm_gle Bond 2
. ) o Filtek Ultimate
(Caries profunda)
= Vitrebond e Adper Single Bond 2
g Liner/Base e Filtek Ultimate

4.2.4 Klini¢ka procedura

4.2.4.1 Randomizacija, smestanje i maskiranje

Randomizacija zuba za eksperimentalnu ili kontrolnu grupu je izvrSena
metodom proste randomizacije sa 1:1 odnosom smestanja (alokacije). Parnim brojevima
je alociran eksperimentalni metod restauracije, a neparnim Kontrolni. Pomocu
kompjuterskog programa za generisanje slucajnih brojeva (www.random.org), kod
svakog pacijenta je za jedan zub bio kompjuterski generisan broj i u skladu sa
alokacijom tretmana (par-nepar), na tom zubu je uraden jedan tip restauracije. Zatim je

na drugom zubu uraden drugi tip restauracije.
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Obzirom da je kod svakog pacijenta u studiji uradena restauracija dva zuba,
terapeut se opredeljivao za to koji je zub prvo restauriran u skladu sa pacijentovim
tegobama i klinickim nalazom po principu hitnosti. U sluc¢aju kada jedan zub nije bio
hitniji od drugog, terapeut je odabirao zub po redosledu kvadranata. Npr. prvo se radio

zub iz prvog, a zatim iz drugog kvadranta.

Materijali su bili u identicnim metalnim kasetama obelezeni recju ,,par” ili
»hepar 1 cuvani u frizideru izvan klinicke sale u kojoj se sprovodi tretman.
Kompjutersko generisanje slucajnog broja je obavljao terapeut, posle ¢ega je donosio iz
frizidera metalnu kasetu sa odgovaraju¢om oznakom. Materijal je pripreman u skladu sa
uputstvom proizvodaca, posle ¢ega je terapeut uradio restauraciju u skladu sa klini¢kim
protokolom. Tom prilikom je terapeut upisivao u karton pacijenta koji je zub raden i

koji materijal je aplikovan.

Terapeut koji je sprovodio tretman nije ocenjivao kriterijum post-restaurativne
osetljivosti na kontrolnim pregledima. Ispitiva¢ koji je kontrolisao ispune posle 15
dana, i dalje po potrebi, nije znao na kom zubu je postavljena podloga od Biodentina,

jer je popunjavao specijalno dizajnirani upitnik, bez uvida u karton pacijenta.

4.2.4.2 Preparacija kaviteta

Otvaranje kaviteta je uradeno dijamantskim svrdlima i visokoturaznom
busilicom uz vodeno hladenje. Uklanjanje karijesno promenjenog dentina je obavljeno
primenom okruglog karbidnog svrdla za kolenjak pri brzini od 10 000 o/min. Obim
kaviteta je zavisio od veli¢ine i obima karijesom promenjenog dentina. Toaleta kaviteta
je izvedena ispiranjem vodom za kompozitni ispun odnosno dentin kondicionerom za

glas jonomer ili Biodentin.
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Protokol restauracije kaviteta srednje dubine za | klasu preparacije

Posle zavrSene preparacije za I klasu kaviteta srednje dubine (caries media)
eksperimentalnog zuba usledila je aplikacija podloge na bazi trikalcijumsilikatnog
cementa (Biodentin) po uputstvu proizvodaca. Materijal je aplikovan u ceo kavitet
,bulk” tehnikom, plasticnim instrumentom, a posle 12 minuta je usledio postupak
okluzalnog uravnotezenja i1 obrade dostupnih povrSina karbidnim i dijamantskim
svrdlima. Po isteku 7 dana (vreme za potpunog stvrdnjavanja materijala), materijal je
uklonjen okruglim i fisurnim karbidnim svrdlom do gledno-dentinske granice posle
Cega su gledni rubovi kaviteta tretirai gelom 37% fosforne kiseline u trajanju od 30s.
Kiselina je uklonjena vodeno-vazdusnim sprejom u trajanju od 10 sekundi, a kavitet
blago posusen suvom vaticom. Usledila je aplikacija adheziva Adper Single Bond 2 sa 2
do 3 uzastopna sloja pokretima utrljavanja tokom 15 sekundi, rasprSivanje sloja
adheziva blagom strujom vazduha u trajanju od 5 sekundi i polimerizacija svetlo$¢u u
trajanju od 10 sekundi koris¢enjem LED lampe visokog intenziteta, Elipar S10. Posle
aplikacije adheziva usledila je restauracija kompozitnim materijalom Filtek Ultimate
koji je aplikovan u slojevima, vodeci racuna da svaki sloj ne bude deblji od 2 mm. Svaki
sloj je prosvetlijen 20 sekundi istom lampom. Nakon toga uradeno je okluzalno
uravnotezenje 1 obrada dostupnih povrSina karbidnim i dijamantskim svrdlima kao i

poliranje povrsine ispuna gumicama i diskovima (Sof-lex, 3M ESPE).

Na kontrolnom zubu kaviteta | klase, srednje dubine sproveden je klasic¢an
postupak aplikacije adhezivnog sredstva i kompozitnog materijala na identi¢an nacin
kao i u eksperimentalnom zubu, ali bez podloge na bazi trikalcijum silikatnog cementa
(Biodentin).

Protokol restauracije dubokih kaviteta za | klasu preparacije

Posle zavrSene preparacije kaviteta I klase kod dubokog karijesa (caries

profunda) eksperimentalnog zuba usledila je aplikacija podloge na bazi trikalcijum
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silikatnog cementa (Biodentin) po prethodno opisanom postupku posle ¢ega je posle 7
dana aplikovano adhezivno sredstvo Adper Single Bond 2 i kompozitni materijal Filtek

Ultimate.

Na kontrolnom zubu kaviteta | klase kod dubokog karijesa aplikovana je
podloga na bazi svetlosnopolimerizuju¢eg smolom modifikovanog GJC Vitrebond
Liner/Base po uputstvu proizvodaca. Potrebna koli¢ina cementa je uneta na dno kaviteta
plastiénim instrumentom pri ¢emu je radno vreme bilo do 2,5 minuta. Usledila je
svetlosna polimerizacija materijala koriS¢enjem Elipar S10 LED lampe visokog
intenziteta u trajanju od 30 sekundi. Nanet je gel 37% fosforne kiseline na gled i dentin,
a zatim aplikovan adheziv Adper Single Bond 2 i kompozitni materijal Filtek Ultimate

po prethodno opisanom protokolu.

Protokol restauracije srednjih i dubokih kaviteta za 11 klasu preparacije

Prethodno opisana klinicka procedura i protokol aplikacije materijala je
primenjen i na eksperimentalne i kontrolne kavitete kod caries media i profunda Il
klase. Kaviteti su preparisani posStujuci principe adhezivnog oblika preparacije. Kod
ovih kaviteta je neposredno pre aplikacije adheziva postavljana matrica dizajnirana za
rekonstrukciju aproksimalnih kaviteta SuperMat Adapt SuperCap Matrix (Kerr Bioggio,
Switzerland). Za fiksiranje matrice koris¢en je koci¢ odgovarajuce veli¢ine kako bi se

omogucio dovoljan pritisak izmedu zuba u cilju formiranja interproksimalnog kontakta.
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4.25 Ocenjivanje

Ishod terapije i kriterijumi za procenu klinickog parametra

Post-restaurativna osetljivost je ispitivana posle 15 dana, a kasnije po potrebi
pacijenta. Opis ocena kriterijuma prikazan je u Tabeli 4. Kriterijum je analiziran na
osnovu anamneze, klinickog pregleda i upitnika. Klini¢ki pregled ¢e se sastojao od
inspekcije, sondiranja, testa vitaliteta i po potrebi palpacije, perkusije, ispitivanja
pokretljivosti zuba i radiografisanja. Klinicki pregled je sprovodio jedan ispitivaé, u

prisustvu terapeuta koji je izvrsio restauraciju.

Tabela 4. Opis ocena za bioloski kriterijum.

BIOLOSKI KRITERIJUM

KRITERIJUM
Post-restaurativna osetljivost
OCENA
Ay (AL FRbkd vl gl A. ZNuebmaa osetljivosti, normalan vitalitet
B. Minimalna do umerena osetljivost u
2 () it evaluacionom periodu posle restauracije,

normalan  vitalitet zuba,  odsustvo
spontanih bolova. Nikakva terapija nije
potrebna.

dobro/zadovoljavajuce

C. (1) Intenzivna osetljivost i osetljivost
posle perioda evaluacije od 30 dana,
normalan vitalitet. Neophodna zamena
ispuna.

(2) Akutni pulpitis ili odsustvo vitaliteta
zuba. Neophodan endodontski tretman

C. (Carli) Klini¢ki nezadovoljavajuée

Ispuni, odnosno terapijski varijeteti su medusobno uporedivani kao par kod
svakog pacijenta. Koris¢en je McNemarov test za komparaciju post-restaurativne
osetljivosti u eksperimentalnoj i kontrolnoj grupi sa nivoom znacajnosti od 5%
(p<0.05). Statisticka analiza je uradena u programskom paketu Minitab 16 (Minitab
Inc., State College, PA, USA). Veli¢ina uzorka je uzeta na osnovu prethodnog rada
Fron i sar. (2011) koji su izracunali da je potrebno 34 pacijenta da bi se detektovala

dvosmerna razlika na nivou znacajnosti od 5% sa jacinom testa od 80% [237].
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43. STATISTICKE METODE

Podaci su obradeni u softverskom paketu Minitab 16 (Minitab Inc., State
College, PA, USA). Primenom deskriptivne statistike prikazane su srednje vrednosti i
standardna devijacija. Normalna distribucija verovatno¢e utvrdena je Kolmogorov-
Smirnov testom, dok su varijanse analizirane Bartlettovim testom. U sluc¢aju odstupanja
od normalne distribucije podaci su transformisani odgovaraju¢om metodom u zavisnosti
od tipa odstupanja. Rezultati su analizirani dvofaktorskom i jednofaktorskom analizom
varijanse [238] sa Tukey post-hoc testom multipne komparacije. U slucajevima
dvofaktorske analize, ispitivana je 1 interakcija odgovaraju¢ih faktora. Vrednosti
mikrocurenja za okluzalnu i gingivalnu regiju uporedivane su t-testom za zavisne
uzorke. McNemar test je kori$¢en za poredenje rezultata post-restaurativne osetljivosti u

klinickoj studiji. Nivo znacajnosti za sve testove bio je a=0,05.
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5. REZULTATI

5.1. REZULTATI LABORATORIJSKE STUDIJE

5.1.1 Rezultati merenja savojne ¢vrsto¢e materijala

Na grafikonu 3 prikazane su srednje vrednosti i standardne devijacije savojne
¢vrstoe ispitivanih materijala posle 24 h 1 14 dana izraZene u megapaskalima (MPa).
Kolone u grafikonu su oznacéene slovima, tako da vrednosti materijala koji imaju isto
slovo nisu statisti¢ki znacajno razlicite (P > 0.05).
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Grafikon 3. Srednje vrednosti i standardne devijacije savojne cvrstoce ispitivanih
materijala
Uocene su statisticki znacajne razlike u vrednostima inicijalne savojne ¢vrstoce

izmedu ispitivanih materijala (P < 0.05), pri ¢emu nema znacajnih razlika izmedu
Biodentina ¢uvanog u vodi, Biodentina na suvom i Fuji IX (P > 0.05), dok su one

znacajno manje u odnosu na inicijalne vrednosti Filtek Ultimate i Vertise Flow (P <
0.05)
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Najvise inicijalne vrednosti (posle 24h) savojne ¢vrstoée izmerene su kod
materijala Filtek Ultimate (120.40 £19.21 MPa), dok se najnize vrednosti uo¢avaju kod
materijala Biodentin (8.85 = 2.39 MPa) i Fuji IX (8.77 + 2.98 MPa).

Inicijalne vrednosti savojne C¢vrsto¢e samo-adhezivnog te¢nog kompozita
Vertise Flow su bile zna¢ajno veée u odnosu na ostale materijale, 0sim u odnosu na

krajnje vrednosti materijala Filtek Ultimate i iznosile su (94.74+ 15.58 MPa).

Na krajnjim merenjima (posle 14 dana) postoje znacajno razliCite vrednosti
savojne ¢vrstoCe za sve ispitivane materijale (P < 0.05) osim za Biodentin ¢uvan na

suvom i Fuji IX ¢ije su vrednosti komparabilne (P > 0.05).

Vrednosti merenja posle 14 dana su ostale najvise kod materijala Filtek
Ultimate (81.39 + 5.14 MPa), dok se najnize vrednosti za isto vreme merenja uocavaju

kod Fuji IX (8.41 + 1.95 MPa).

Komparacija inicijalnih i krajnjih vrednosti savojne ¢vrstoce unutar jednog
materijala pokazuje da su Filtek Ultimate 1 Vertise Flow imali znac¢ajno niZe vrednosti
savojne ¢vrstoCe na merenjima posle 14 dana (P < 0.05), dok su vrednosti za Vitrebond

i Fuji 1X ostale komparabilne (P > 0.05)

Uzorci Biodentina ¢uvanih na suvom pokazali su sliéne vrednosti savojne
Cvrstoce inicijano i posle 14 dana (12.18 + 3.51 i 13.45 +.3.18 MPa) Medutim,
Biodentin ¢uvan u vodi pokazao je znacajno vecu savojnu ¢vrsto¢u na merenju posle 14

dana u odnosu na inicijalno merenje (8.85 +2.39 i 22.05 + 6.98 MPa)

Rezultati pokazuju da postoji znacajna razlika u vrednostima savojne ¢vrstoce
uzoraka Biodentina ¢uvanih na suvom i u vodi posle 14 dana (P < 0.05). Tacnije,
Biodentin ¢uvan u vodi posle 14 dana imao je znacajno vecu savojnu ¢vrstocu (22.05+

6.98 MPa ) u odnosu na uzorke Biodentina ¢uvanih na suvom (13.45 + 3.18 MPa).
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5.1.2 Rezultati merenja mikrotvrdoée materijala

Na grafikonu 4 prikazane su srednje vrednosti i standardne devijacije
mikrotvrdoc¢e ispitivanih materijala posle 24 h i 21 dan. Takode, kolone u grafikonu su
oznacene slovima, tako da vrednosti materijala koji imaju isto slovo nisu statisticki

znacajno razlicite (P > 0.05).
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Grafikon 4. Srednje vrednosti i standardne devijacije mikrotvrdoce ispitivanih
materijala

Uocene su statisticki znacajne razlike u vrednostima inicijalne mikrotvrdoce

(posle 24h) izmedu svih ispitivanih materijala (P < 0.05)

Najvise inicijalne vrednosti mikrotvrdo¢e izmerene su kod materijala Filtek
Ultimate (87.1 +3.5 VHN) i Biodentin (82.7 +3.8 VHN), dok se najnize vrednosti
uocavaju kod materijala Vitrebond (44.4 + 3.9 VHN).

Nisu uocene statisticki znac¢ajne razlike u vrednostima mikrotvrdoc¢e krajnjeg
merenja (posle 21 dan) izmedu Filtek Ultimate i Biodentina (P > 0.05), dok se one

znacajno razlikuju u odnosu na Vertise Flow, Vitrebond i Fuji IX (P < 0.05)
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Vrednosti merenja posle 21 dan ostale su najvise kod materijala Biodentin
(88.8 = 4.8 VHN ) i Filtek Ultimate (88.4+2.9 VHN), dok su najniZe vrednosti za isto

vreme merenja uocavaju kod materijala Vitrebond (44.1 + 3.5 VHN).

Komparacija vrednosti mikrotvrdo¢e unutar jednog materijala pokazuje da
nema statisticki znac¢ajnih razlika u inicijalnim i krajnjim merenjima kod Filtek Ultimate
(p=0.181), Vertise Flow (p=0.422) i Vitrebonda (p=0.814), dok je mikrotvrdoéa za
Biodentin posle 21 dan bila znacajno ve¢a (p<0.001), a za Fuji IX znafajno manja
(p=0.006).
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5.1.3 Rezultati merenja dimenzionalnih promena

Rezultati dimenzionalnih promena su predstavljeni rezultatima deformacije
ispitivanih  materijala posle polimerizacije/o¢vrS¢avanja 1 rezulatima deformacija

pracenih tokom stvrdnjavanja uzoraka Biodentina i Fuji IX.
Rezultati deformacije materijala posle polimerizacije/o¢vr§¢avanja

Na grafikonu 5 prikazane su srednje vrednosti i standardne devijacije
deformacija ispitivanih materijala u centralnoj (horizontalna i vertikalna sekcija) i

perifernoj zoni (kruzna sekcija). Rezultati su prikazani u procentima (%).

: 7.57
j 3.p7 1 238 3.02
% & & o i i i
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Grafikon 5. Srednje vrednosti i standardne devijacije deformacija ispitivanih materijala
Uocavaju se statisticki znacajne razlike u vrednostima deformacija u centralnoj

zoni izmedu ispitivanih materijala (P < 0.05), pri ¢emu nema znacajnih razlika izmedu

Biodentina i Filtek Ultimate (P > 0.05) i izmedu Vertise Flow i Fuji IX (P > 0.05).
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Najveca deformacija u centralnoj zoni uocava se kod materijala Fuji IX (2.78
+ 1.69 %), dok se najmanja deformacija u istoj zoni uocava kod Biodentina (0.82 + 0.48

%) i Filtek Ultimate (0.98 +0.93 %).

Vrednosti deformacija u perifernoj zoni pokazuju znacajne statisticke razlike
izmedu ispitivanih materijala (P < 0.05), osim za Filtek Ultimate i Fuji IX, ¢ije su

vrednosti komparabilne (P > 0.05).

Najvece deformacije u perifernoj zoni imao je Vertise Flow (13.28 + 5.33 %) i
Vitrebond (7.77 £ 3.52 %), dok je deformacija u istoj zoni bila najmanja kod
Biodentina (1.23 + 0.96 %).

Uporedivanjem deformacija u centralnoj i perifernoj zoni unutar istog
materijala moze se utvrditi slede¢e: nema znacajnih razlika u deformaciji centralne i
periferne zone kod Biodentina (P=0.092) i Fuji IX (P=0.292), dok se one znacajno
razlikuju kod Filtek Ultimate (P<0.01), Vitrebonda (P=0.01) i Vertise Flow-a (P=0.01),

tako S$to su kod ovih materijala deformacije u perifernoj zoni bile znacajno vece.

Na Slikama 15-19 vizuelno su prikazane distribucije deformacija za ispitivane
materijale u centralnoj (vertikalna i horizontalna sekcija) i perifernoj zoni (kruzna
sekcija). Plavom bojom su oznaéene zone bez, odnosno sa slabim deformacijama, dok

je crvenom bojom predstavljena intenzivna deformacija.
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Slika 15. Vizuelni prikaz distribucije deformacije Biodentina na horizontalnoj sekciji-1;
vertikalnoj sekciji-0 i kruznoj sekciji-2
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Slika 16. Vizuelni prikaz distribucije deformacije Fuji IX na horizontalnoj sekciji-1;
vertikalnoj sekciji-0 i kruznoj sekciji-2
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Slika 17. Vizuelni prikaz distribucije deformacije Filtek Ultimate na horizontalnoj
sekciji-1; vertikalnoj sekciji-0 i kruznoj sekciji-2
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Slika 18. Vizuelni prikaz distribucije deformacije Vertise Flow na horizontalnoj sekciji-
1; vertikalnoj sekciji-0 i kruznoj sekciji-2
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Slika 19. Vizuelni prikaz distribucije deformacije Vitrebonda na horizontalnoj sekciji-1;
vertikalnoj sekciji-0 i kruznoj sekciji-2

91



Rezultati deformacije Biodentina i Fuji IX tokom vremena ocvr§¢avanja

Na grafikonu 6 prikazane su srednje vrednosti dimenzionalnih promena
centralnih i perifernih zona Biodentina i Fuji 1X pracenih tokom vremena oc¢vrs¢avanja.
Snimanje uzoraka je radeno na svakih 10 sekundi. Za analizu vremenskih podataka
odabrano je 6 faza i to: za Biodentin, posle 2, 4, 6, 8, 10 i 12 min (Stage 12, 24, 36, 48,
60 i 72), a za Fuji 1X, posle 1, 2, 3,4, 51 6 min (Stage 6, 12, 18, 24, 30 i 36).
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Grafikon 6. Srednje vrednosti deformacija Biodentina i Fuji IX tokom vremena
ocvrséavanja

Tokom perioda o¢vrs¢avanja Biodentina u trajanju od 12 minuta deformacije
materijala krecu se u opsegu od 0.7 do 0.8 % u centralnoj zoni 1 od 0.8 do 1.2% u
perifernoj zoni. Svo vreme tokom ocvrS¢avanja ne uoCavaju se bitne oscilacije u
deformaciji Biodentina. Posle 12-tog minuta deformacija centralne zone ima tendenciju

smanjivanja (0.8 %), Sto se ne moze re¢i za perifernu zonu (1.2 %)

Uocava se trend porasta deformacija materijala Fuji 1X tokom vremena
o¢vrs¢avanja (6 min) u centralnoj i perifernoj zoni. Deformacije materijala krecu se u
opsegu od 1.8 do 2.8 % u centralnoj zoni i od 1.9 do 3% u perifernoj zoni. Najveca
deformacija uocava se izmedu prvog i drugog minuta u centralnoj (1.8 %; 2.2 %) i

perifernoj (1.9 %; 2.3 %) zoni. Daljim ocvrscavanjem deformacija postepeno raste u
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opsegu od 2 do 2,5 % da bi se zatim opet znacajno povecala izmedu petog i Sestog

minuta u perifernoj zoni (2.5 %; 3%) sa daljom tendencijom rasta.

Deformacija materijala Biodentin znacajno je manja od deformacije Fuji IX za

obe posmatrane zone.

5.1.4 Rezultati mikromorfoloske i elementarne analize

Rezultati mikromorfoloSke 1 elementarne analize prikazane su na
mikografijama i tabelama (EDS) ispitivanog trikalcijum silikatnog cementa inicijalno i
posle 3 meseca stajanja u vodi, spoja Biodentina i dentina i ostalih ispitivanih

kontrolnih materijala i dentina.

Na slici 20 prikazana je SEM mikrografija hidratisanog Biodentina na
uveli¢anju X 1000. Uocava se nehomogena stuktura koja se sastoji od aglomerata
veli¢ine od 8 do 40 pm izgradenih od manjih ¢estica veli¢ine od oko 3 um u proseku.
Uporedujuci vrednosti veli¢ina Cestica na mikrografiji i vrednosti elementarne analize
prikazane u Tabeli 5, mozZe se re¢i da se radi o aglomeratima izgradenim pretezno od
kalcijum silikatnih Cestica, okruZenim hidratisanim kalcijum silikatnim gelom (CSH
faza) sa dominantnim procentom kalcijuma u vrednosti od 95,4%. Na mikrografiji se
Jos mogu uociti i kristali kalcijum karbonata (kalciti) dijamantskog oblika (forma
romboedra) (A), kao i heksagonalne ploce i prizme koje odgovaraju kalcijum hidroksidu

i kalcijum fosfatu (B).
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Slika 20. Mikrografija Biodentina (x 1000)

Tabela 5. Elementarna determinacija oznacenog polja Biodentina (x 1000)

Spt  |Iten. | Std Element |Sigma | Atomic
Twe [Com |Com. |% % %
£D 0892 |10 (04 g
£D 1250|091 006 (005 |0d1
£D 1080 (100 (6292 (08 | 0554
£D 078 |10 SR (0l 187

B4 10

Na Slici 21 prikazana je SEM mikrografija hidratisanog Biodentina posle 3
meseca stajanja u vodi na uveli¢anju x 500. Struktura povrS§ine cementa je nehomogena
i na njoj se uo¢ava mnostvo ne-hidratisanih (neizreagovanih) cestica kalcijum silikata
(@), okruzenih slojem hidratisanog kalcijum silikatnog gela (CSH) (b), ¢estice kalcijum
karbonata (punioca) zarobljenih u matriksu cementa. Takode se uocavaju i manje
prisutne porozne Supljine koje su se vremenom popunile novim kristalnim strukturama.
Elementarna analiza prikazana u Tabeli 6 pokazuje kod Biodentina, koji je stajao u
vodi 3 meseca, nize vrednosti kalcijuma 63,70% 1 viSe vrednosti silijicuma 25,78%

usled njegovog oslobadanja u spoljasnju sredinu i rasta CSH faze tokom vremena.
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Slika 21. Mikrografija Biodentina posle 3 meseca stajanja u vodi (x 500)
kalcijum silikatne Cestice; b) CSH gel

Tabela 6. Elementarna determinacija oznacenog polja Biodentina posle 3 meseca

stajanja u vodi (x 500)

Spect Inten. Std Element | Sigma Atomic
Type Corm. Corm. % % %
ED 0.963 103 16.00 0.09 25.78
ED 1131 091 319 0.09 554
ED 0.825 096 320 0.06 4,08
ED 1015 100 5644 0.18 63.70
ED 0.767 1.00 38 0.33 0.90
82.87 100,00

Na slici 22 prikazana je SEM mikrografija spoja Biodentina i dentina na

uveliCanju x 150. Na levoj strani mikrografije nalazi se Biodentin (B), a na desnoj

dentin (D). Uocava se dobro rubno prijanjanje i intiman kontakt izmedu dve stukture

bez jasno naglasene granice sa postepenim prelaskom sa cementa na dentin i utiskom

“meSanja” dve strukture na njihovom spoju.
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Slika 22. Mikrografija spoja Biodentina (B) i dentina (D) (x 150)

Na Slici 23 prikazana je mikrografija spoja Biodentina i dentina sa pet
oznacenih polja (EDS 1, EDS 2, EDS 3, EDS 4 i EDS 5) na kojima je uradena

elementarna determinacija na uveli¢anju x 500.

Slika 23. Mikrografija spoja Biodentina (B) i dentina (D) sa oznacenim poljima
elementarne analize (x 500)
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U Tabeli 7 prikazane su vrednosti elementarne determinacije pet oznacenih
polja od kojih se polja EDS 1, 2, 3 i 4 nalaze u Biodentinu a polje EDS 5 u dentinu.
Vrednosti elementarne analize pokazuju da se radi o materijalu nehomogenog sastava, u
kome se razlikuju zone bogate kalcijumom. Od polja koja se nalaze u Biodentinu, polje
EDS 2 ima najveci procenat kalcijuma (95,23%), a najmanji procenat silicijuma
(2,49%), ukazujuci da se radi o kalcijum hidoksidnoj fazi cementa. Polja EDS 11 EDS 4
imaju takode visok procenat kalcijuma (79,44 i 76,16%), ali se od ostalih izdvajaju po
vec¢oj koli¢ini silicijuma (12,51 i 19,57%) i predstavljaju faze Cistih kalcijum silikatnih
Cestica i1 faze hidratisanog kalcijum silikatnog gela (CSH). Polje EDS 3 predstavlja
zonu u kojoj dominira kalcijum sa 82,30% sa procentom silicijuma od 8,29%, pa se
moze smatrati da se u tom polju nalaze sve faze koje su zastupljene u vezanom cementu.
U svim poljima koja se nalaze u cementu, osim polja u dentinu nalazi se i mali procenat
hlora (od 0,25 do 1,24%) u okviru jedinjenja kalcijum hlorida, a u funkciji akceleratora
vezivanja 1 tragovi iterbijuma koji se dodaje cementima u funkciji radiopaciteta.
Elementarna analiza polja EDS 5 jasno ukazuje da se radi o dentinu sa procentom
fosfora od 38,81% u okviru jedinjenja kalcijum fosfata (hidroksiapatita), koga u poljima
cementa ima znacajno manje. Sva polja cementa u odnosu na polje dentina sadrze dva

ipo puta vise kalcijuma, a pet puta manje fosfatnih jedinjenja.
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Tabela 7. Elementarna determinacija oznacenih polja Biodentina i dentina (x 500)

Elmt. Spect | Inten. Std Element | Sigma Atomic
Type | Corrn. Corrn. % % %
- Si K ED 0.922 1.03 6.87 0.07 12.51
wn P K ED 1.202 0.91 3.47 0.08 5.74
a CIK ED 0.865 0.96 0.60 0.05 0.86
CaK ED 1.050 1.00 62.27 0.18 79.44
Yb L ED 0.773 1.00 4.91 0.32 1.45
Total 78.13 100.00
Si K ED 0.887 1.03 1.36 0.05 2.49
N ClIK ED 0.915 0.96 0.17 0.05 0.25
‘3 CaK ED |1.079 1.00 74.08 0.20 95.23
L Yb L ED 0.779 1.00 6.85 0.37 2.04
Total 82.46 100.00
Si K ED 0.913 1.03 4.73 0.06 8.29
- P K ED 1.224 0.91 4.44 0.08 7.05
wn ClIK ED 0.870 0.96 0.51 0.05 0.71
A CaK ED 1.054 1.00 67.05 0.19 82.30
Ll Yb L ED |0.776 1.00 5.82 0.33 1.65
Total 82.56 100.00
Si K ED 0.920 1.03 13.10 0.09 19.57
— P K ED 1.147 0.91 1.09 0.08 1.48
wn ClIK ED 0.854 0.96 1.04 0.06 1.24
A CaK ED 1.042 1.00 72.76 0.20 76.16
Ll Yo L ED |0773 1.00 6.42 0.37 1.56
Total 94.42 100.00
o PK ED 1.341 0.91 37.71 0.16 38.81
N ClK ED 0.780 0.96 0.39 0.06 0.35
) CaK ED 1.007 1.00 75.00 0.23 59.65
Ll Total 119.57 100.00

Na slici 24 je prikazana mikrografija spoja komozitnog materijala Filtek

Ultimate (3M ESPE) i dentina na uveli¢anju x 500. U gornjem delu mikrografije

prikazan je kompozitni materijal (F), a u donjem delu dentin (D). Vidljiv je sloj

adhezivnog sistema (A) na spoju kompozita i dentina u debljini od 6 do 17 pm.

Kompozitni materijal pokazuje relativno homogenu strukturu. Uocava se prekid

kontinuiteta spoja izmedu adhezivnog sistema i dentina u predelu hibridnog sloja.
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Slika 24. Mikrografija spoja materijala Filtek Ultimate (F) i dentina (D) (x 500)

Na slici 25 je prikazana mikrografija spoja glas jonomer cementa (Fuji IX GC,
Tokio) i dentina na uvelicanju x 500. Na levoj strani mikrografije prikazan je dentin
(D), a na desnoj GJC. Uocava se standardna mikromorfoloska struktura dentina sa
tragovima pripreme uzorka tokom poliranja. GJC pokazuje homogenu distribuciju
Cestica stakla (C) sa promerom cestica od 1,4 do 16 um. Na spoju cementa i dentina
uocava se mikropukotina promera 18 um za koju se procenjuje da je nastala tokom

vakumiranja uzorka u toku pripreme.

Slika 25 Mikrografija spoja materijala Fuji IX i dentina (x 500);
D) dentin; GJC; ¢) Cestice stakla

99



Na slici 26 je prikazana mikrografija spoja glas jonomer cementa Vitrebond
(3M, ESPE) i dentina na uveli¢anju x 150. Na levoj strani mikrografije prikazan je
GJC, a na desnoj dentin (D). UocCava se prepoznatljiva struktura smolom
modifikovanog GJC sa ravnomernom distribucijom staklenih cestica, ve¢ih 1 manjih
promera, zarobljenih u matriksu smole sa prisutnim poroznim Supljinama kruznog
oblika i jednom duznom pukotinom. Spoj cementa i dentina nije kontinuiran i intiman
(c). Uocava se mikropukotina koja u svom najuzem delu ima promer od oko 27 pum a u
svom najSirem delu dostize promer do 70 um. Veza je mogla biti prekinuta tokom
pripreme uzoraka za SEM u vakumu, sto ukazuje na relativno slabu vezu dva materijala,

odnosno slabiju od veze kompozita i dentina na slici 23.

Slika 26. Mikrografija spoja materijala Vitrebond i dentina (x 150);
D) dentin; GJC; c) mikropukotina

Na slici 27 je prikazana mikrografija samoadhezivnog te¢nog kompozita
Fertise Flow (Kerr, USA) i dentina na uveli¢anju x 500. Na levoj strani mikrografije
prikazan je dentin (D), dok je na desnoj strani prikazan te¢ni kompozit (V). Struktura
dentina pokazuje karakteristiécnu mikromorfolosku sliku na kojoj su u pojedinim
delovima vidljivi otvori dentinskih kanali¢a (oznaceni strelicama). Struktura te¢nog
kompozita pokazuje homogen izgled sa vidljivim, retko distribuiranim cesticama
punioca, zarobljenim u matriksu smole. U kompozithom materijalu vide se porozne
Supljine kruznog oblika. Na spoju kompozita i dentina uocCavaju se prekidi u

kontinuitetu na dva mesta ¢iji promer dostize 9 um.
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Slika 27 Mikrografija spoja materijala Vertise Flow i dentina (x 500);
D) dentin; V) tecni kompozit
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5.1.5 Rezultati merenja jaine veze smicanjem

Na grafikonu 7 prikazane su srednje vrednosti i standardne devijacije jacine
veze na optereCenje smicanjem ispitivanih materijala izrazene u megapaskalima (MPa).
Kolone u grafikonu su oznacene slovima, tako da vrednosti materijala koji imaju isto

slovo nisu statisticki znacajno razli¢ite (P > 0.05).
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Grafikon 7. Srednje vrednosti i standardne devijacije jacine veze smicanjem ispitivanih
materijala

Uocavaju se znaCajne razlike u vrednostima jacine veze na opterecenje

smicanjem u ispitivanim materijalima (P<0.05).

Jaina veze je bila najveca kod materijala Filtek Ultimate (19.2 + 1.6 MPa), a
najslabija kod materijala Biodentin (8.2 + 0.8 MPa) i Fuji I1X (8.4 + 0.4 MPa).

Biodentin je imao znacajno slabiju vezu u odnosu na Filtek Ultimate, Vertise

Flow i Vitrebond (P<0.05), a bez znacajne razlike u odnosu na Fuji IX (P>0.05)
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5.1.6 Rezultati merenja marginalne mikropropustljivosti

Na grafikonu 8 prikazane su srednje vrednosti i standardne devijacije
okluzalnog i gingivalnog mikroprodora boje ispitivanih materijala izrazene u
milimetrima (mm). Kolone u grafikonu su oznacene slovima, tako da vrednosti

materijala koji imaju isto slovo nisu statisti¢ki znacajno razlicite (P > 0.05).
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Grafikon 8. Srednje vrednosti i standardne devijacije okluzalnog i gingivalnog
mikroprodora boje ispitivanih materijala

Nisu uocene statisticki znacajne razlike u vrednostima marginalnog prodora
boje okluzalno izmedu materijala Biodentin, Fuji IX, Vitrebond i Vertise Flow (P >
0.05), dok se one znacajno razlikuju u odnosu na vrednosti prodora boje okluzalno za

Biodentin+adheziv uzorke (P < 0.05).

Najmanji marginalni prodor boje okluzalno uocava se za materijal Filtek
Ultimate (0.19 + 0.07 mm), a slicne vrednosti prodora boje izmerene su i za materijale
Biodentin (0.31 + 0.009 mm), Fuji IX (0.32 + 0.01mm) i Vitrebond (0.36 +0.09 mm).
Materijal Vertise Flow je imao zna¢ajno veéi prodor boje okluzalno u odnosu na Filtek
Ultimate (P< 0.05; 0.46 +£0.02mm), ali sli¢nih vrednosti kao i Biodentin, Fuji IX i
Vitrebond (P > 0.05).
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Izrazito najveéa vrednost okluzalnog prodora boje uocava se u grupi gde je

Biodentin aplikovan preko adheziva (1.69 + 0.37 mm)

Nisu uocene statisticki znacajne razlike u vrednostima marginalnog prodora
boje gingivalno izmedu materijala Biodentin (0.3 + 0.009 mm), Vitrebond (0.32 + 0.02
mm) i Filtek Ultimate (0.37+ 0.09 mm) dok se one zna¢ajno razlikuju u odnosu na
vrednosti prodora boje gingivalno za Fuji IX, Vertise Flow i Biodentin+adheziv uzorke
(P < 0.05). Najmanji prodor boje gingivalno se uocava kod Biodentina (0.3 = 0.009

mm).

Znacajno veci prodor boje gingivalno se uocava kod materijala Fuji IX (0.69
+0.06 mm) i Vertise Flow (0.7 & 0.13 mm) ¢ije se vrednosti medusobno znacajno ne
razlikuju (P > 0.05).

Izrazito najveca vrednost gingivalnog prodora boje uocava se u grupi gde je
Biodentin aplikovan preko adheziva (1.67 + 0.27 mm). Boja je penetrirala duz celog
spoja izmedu Biodentina i adheziva. U ve¢em broju uzoraka pri samom secenju doslo je

do fizi¢kog ispadanja celog ispuna kao PTF (eng. pre-test failure).

Komparacija vrednosti prodora boje okluzalno i gingivalno u okviru jednog
materijala pokazuje da nema znacajnih razlika u vrednostima izmerenih kod Biodentina
(P=0.59) i Vitrebonda (P=0.53), dok se znacajno veci prodor boje gingivalno u odnosu
na okluzalno uocava kod Fuji IX (P<0.001), Vertise Flow (P<0,006) i Filtek Ultimate
(P<0.04)
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5.2. REZULTATI KLINICKE STUDIJE

U klinic¢koj studiji sprovedenoj na Klinici za Bolesti zuba Stomatoloskog
fakulteta Univerziteta u Beogradu, ucestvovalo je 36 pacijenta oba pola starosti od 18
do 65 godina. Klini¢ka studija je obuhvatala bioloske kriterijume u odnosu na post-

restaurativnu osetljivost posle 15 dana.

U Tabeli 8 prikazana je distribucija kaviteta na kojima je analizirana post-

restaurativna osetljivost u odnosu na dubinu restauracije, klasu ispuna i grupu zuba.

Tabela 8. Distribucija kaviteta u odnosu na dubinu, klasu kaviteta i grupu zuba

Klase preparacija i grupe zuba
Dut_)lna klasa- | klasa- 11
kaviteta
premolari molari premolari molari
srednja 8 (4 para) 14 (7 parova) 10 (5 parova) 6 (3 para)
dubina
duboki 6 (3 para) 12 (6 parova) 16 (8 parova) 12 (6 parova)
ukupno 14 26 26 18
84

Analiza post-restaurativne osetljivosti je uradena na kavitetima 36 pacijenata
(18 Zena 1 18 muskaraca) od kojih je najmladi pacijent imao 20 a najstariji pacijent 63

godine.

Statistickom analizom McNemar testom nije uo€ena statisticki znacajna razlika
U post-restaurativnoj osetljivosti izmedu eksperimentalnih 1 kontrolnih kaviteta svih

ispitivanih zuba (McNemar test p=0.1336).

Primenom Mann-Whitney testa nije uocena statisticki znacajna razlika u post-
restaurativnoj osetljivosti izmedu kaviteta klase I i klase Il (p=0,3596), izmedu kaviteta
srednje dubine i dubokih kaviteta (p=0.8619), kao ni izmedu kaviteta na premolarima i
na molarima (p=0.2652).
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Znacajno je ista¢i da nije bilo ni jednog slucaja post-restaurativne osetljivosti u
eksperimentalnoj grupi, dok je u kontrolnoj grupi zabelezen kod 4 pacijenta. Ni u

jednom slucaju zamena ispuna nije bila neophodna.

Tri slu¢aja post-restaurativne osetljivosti su uocena na premolarima klase I,
od kojih je jedan kavitet bio srednje dubine a dva kaviteta su bila duboka. Samo u
slu¢aju jednog dubokog kaviteta na premolaru, post-restaurativna osetljivost je trajala
mesec dana posle ¢ega je spontano prestala. Klinickim pregledom i testom vitaliteta
ustanovljeno je da nije doslo do ireverziiblnog zapaljenja pulpe. U preostala dva slu¢aja
post-restarativna osetljivost uocena je neposredno nakon preparacije i spontano nestala
posle 7 dana.

Uocen je jedan slucaj post-restaurativne osetljivosti na molaru sa dijagnozom
caries profunda kod koga je uradena preparacija | klase. Osetljivost je nastala
neposredno posle preparacije a posle 15 dana spontano je prestala.
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6. DISKUSIJA

6.1. DISKUSIJA LABORATORIJSKE STUDIJE

Kako dentin zuba u najvecoj meri sadrzi hidroksiapatit i kolagen, sSmatra se da
pripada grupi elasto-plasti¢cnih materijala [239]. To znaci da se ovi materijali pod
dejstvom sile ponasaju kao elasti¢ni, dejstvom poveéane sile dobijaju plasticne
karakteristike, a daljim povecavanjem sile dolazi do pucanja materijala. Ova
“kompleksna” karakteristika dentina je i odgovorna za dugu potragu jednako
“kompleksnog” zamenika, Kkoji nazalost i dalje nije sintetisan. Materijal kojim se
restaurira zub treba da izdrzi mastikatorne sile koje dejuju na zubne ispune i podjednako
se prenose i na materijale koji se nalaze u bliskom kontaktu sa njima, te su mehanicke
karakteristike dentinskih zamenika podjednako vazne. U ovoj laboratorijskoj studiji je
sproveden niz testova u cilju analize mehanic¢kih karakteristika novog tri-kalcijum
silikatnog cementa Biodentina kao materijala za koji se smatra da svojim

karakteristikama najblize odgovara dentinskom tkivu.

6.1.1 Diskusija ispitivanja savojne ¢vrstoe materijala

Cvrstoéa je osobina materijala koja pokazuje kolika opterecenja (sile ili
momente sila) moZe izdrZati neko telo. U zavisnosti od toga na koji nacin se opterecuje
materijal postoje: zatezna, pritisna, savojna i uvojna Cvrsto¢a. Savojna C¢vrstoca
podrazumeva otpornost materijala na deformaciju kada je on izloZen trima silama od
kojih dve deluju u jednom, a tre¢a u suprotnom smeru [120]. “Savijanje u tri tacke” ili
savojna ¢vrsto¢a ima njveéi klinicki znacaj za ispune I, 1T i IV klase koji se ogleda u
povecanom riziku od kohezivnih fraktura u sluaju smanjene otpornisti materijala na
savijanje [240]. PovrSinske 1 subpovrSinske  mikropukotine, ili druge manje
nesavSenosti materijala mogu dovesti do pojave kriticne frakture i potunog prekida

kontinuiteta ili odlamanja ispuna. Iako nijedna mehanicka karakteristika ne moze jasno
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predvideti klinicki ishod materijala u oralnoj sredini, savojna cvrstoca predstavlja
svojstvo koje je u tom smislu znacajnije od drugih svojstava [241]. Porede¢i dugoro¢ne
klini¢ke i eksperimentalne rezultate Ferracane (2013) zakljucuje da su prelomna Zilavost
i savojna ¢vrstoca najvaznija mehanicka svojstva koja direktno uticu na kvalitet

dentalnih materijala u klinickim uslovima [242].

Test “savijanja u tri tacke” predstavlja relevantnu i prihva¢enu metodologiju u
ispitivanjima mehanickih karakteristika materijala koja je primenjivana u velikom broju
istrazivanja [68, 122, 130]. U ovom istrazivanju savojna ¢vrstoca je ispitivana u skladu
sa preporukama standarda ISO/TS 4049, koji nalaZe pravljenje uzoraka Stapicastog
oblika, dimenzija 2 x 2 X 25 mm u odgovaraju¢im kalupima, Koji se postavljaju na
podupiruée nosace sa razmakom od 20 mm i optere¢uju silom standardizovane brzine

od 1 mm/min [235].

Rezultati prikazani u grafikonu 3 pokazuju da je najveca inicijalna savojna
¢vrsto¢a (posle 24h) izmerena kod nano-hibridnog kompozitnog materijala (Filtek
Ultimate, 3M ESPE) i da je ostala naje¢a u odnosu na ostale materijale i posle 14 dana.
Savojna Cvrstoca, kao i druga mehanic¢ka svojstva materijala, prvenstveno zavisi od
njegove stukture. U sluc¢aju kompozitnih materijala ove karakteristike podrazumevaju
tip, morfologiju, hemijski sastav i veli¢inu Cestica punilaca [68, 121, 122]. Tokom
godina modifikacija veli¢ine i morfologije punilaca rezultovala je poboljsanim
mehanickim karakteristikama kompozita [68]. Nano-punjeni kompoziti svojom malom
veli¢inom punilaca, obezbeduju bolje pakovanje Cestica ¢ime je udeo organskog dela
manji, a fizicke i mehanicke karakteristike poboljsane [72]. Filtek Ultimat predstavlja
nano-hibridni kompozit sa nano i pre-polimerizovanim ¢esticama (silicijum, cirkonijum,
78,5 wt%) koje su sinterovane u grozdove (eng. zirconia/silica nanocluster). U okviru
nanoklastera se nalaze nano-Cestice sa smanjenim intersticijalnim prostorom, $to dovodi
do gusto punjenog sadrzaja Cestica, koje sa smanjenom koli¢inom smole daje materijalu
veéu Cvrstocu i jaCinu bez uticaja na njegovu elasticnost [68]. Ovi se kompoziti u
literaturi pominju i kao “kompoziti sa nano-klaster sistemom” [114]. Najveca savojna
¢vrstoc¢a ovog nano-hibridnog kompozita u odnosu na druge ispitivane materijale takode
se moZe objasniti 1 veCom kontaknom povrSinom izmedu nano-Cestica 1 organskog

matriksa, ¢ime se povecava njihova medusobna veza Sto rezultuje kako vecom
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otporno$c¢u na savijanje tako i ve¢om tvrdocom [71, 122]. Takode, neregularni oblici
Cestica punilaca daju vec¢i modul elasticnosti u odnosu na sferine oblike [122].
Dobijeni rezultat je u skladu sa inicijalnim vrednostima savojne C¢vrstoée nano-
hibridnog kompozita koje nalaze llie i sar. [243]. Medutim, za razliku od pomenutog
istrazivanja, gde vrednosti savojne ¢vrstoce ostaju konstantne i posle 4 nedelje, u ovom
istrazivanju one se smanjuju, ali i dalje ostaju najviSe u odnosu na ostale materijale.
Razlika u rezultatu moze biti posledica razli¢ite metodologije, jer su uzorci u
pomenutom istrazivanju stajali u vodi, vestackoj pljuvacci i1 alkoholu, a U ovom na
suvom. Da uslovi ¢uvanja uzoraka mogu uticati na savojnu ¢vrsto¢u materijala dokazuju
I Curtis i sar. u svom istrazivanju [244]. Sli¢ne rezultate savojne ¢vrsto¢e nano-hibridnih
kompozita u svojim istraZivanjima nalaze i Thomaidis [240], Rosa [122], Curtis [244] i
llie i sar.[245].

Relativno visoke vrednosti savojne ¢vrsto¢e uocene za samo-adhezivni te¢ni
kompozit Fertise Flow bile su zna¢ajno veée u odnosu na ostale materijale osim u
odnosu na Filtek Ultimate. Imaju¢i u vidu manji procenat punilaca kod te¢nih
kompozita, od njih se oekuje veca zilavost 1 manja ¢vrstoca 1 mikrotvrdoca u poredenju
sa konvencionalnim kompozitima. Sli¢ne rezultate su dobili Salerna, [130] Czascha i
sar.[131].

Najniza inicijalna savojna ¢vrsto¢a izmerena je za materijal Biodentin i Fuji
IX, pri ¢emu medu njima nije bilo znacajnih razlika. Poznata je Cinjenica da je polje
indikacija GJC suZeno u odnosu na kompozite usled neSto slabijih mehanickih
karakteristika [14]. Oba ova materijala u svom sastavu nemaju organski deo u vidu
smole, te se njihove losije mehanicke karakteristike ispoljavaju u vidu vece krtosti [99].
U prilog tome je 1 rezultat savojne ¢vrsto¢e smolom modifikovanog GJC (Vitrebond)
¢ije su vrednosti bile znac¢ajno veée u odnosu na pomenute materijale. Sli¢ne vrednosti
dobili su i Xie i sar. (2000) koji nalaze da su smolom modifikovani GJC imali ve¢u

savojnu i zateznu ¢vrstocu U poredenju sa konvencionalnim GJC [134].

Objavljeni podaci o ispitivanju savojne ¢vrstoce Biodentina su za sada oskudni.
U naucno-tehnickoj dokumentaciji proizvodaca (Biodentine scientific file. Active
Biosilicate 3SiO5 Technology, 2010, France) porede se savojne ¢vrstoce tri materijala:

Biodentina, konvencionalnog GJC i smolom modifikovanom GJC. Autori nalaze da su
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vrednosti savojne ¢vrstoé¢e za Biodentin bile znacajno vece od konvencionalnog GJC
ali manje od smolom modifikovanog GJC i kompozita [228]. Vrednosti savojne
¢vrsto¢e Biodentina u ovom istrazivanju bile su znatno nize od onih koje navodi
proizvoda¢. Medutim, uoceni SuU sli¢ni odnosi savojne ¢vrsto¢e u odnosu na smolom

modifikovani GJC i kompozit.

Vrednosti savojne Cvrstoée Biodentina se donekle mogu porediti 1 sa
vrednostima MTA. Tacnije, oba materijala su cementi na bazi kalcijuma sa slicnim
strukturnim karakteristikama. Da se vrednosti ovih materijala mogu porediti, nalazi i
Akbari i sar. koji ne uocavaju znacajne razlike u vrednostima savojne ¢vrstoce izmedu
Cistog MTA i MTA sa dodatim nano-silicijum-dioksidom. Dodavanjem silicijum
dioksioda doslo do ubrzane hidratacije i vremena vezivanja materijala bez uticaja na
savojnu ¢vrstocu [246]. Vrednosti savojne ¢vrstoce za MTA iz studije Walker i sar.

uporedive su sa vrednostima savojne Cvrstoce Biodentina dobijenim u nasoj studiji

[247].

Znacajan je podatak da su uzorci Biodentina ¢uvani u vodi pokazali zna¢ajno
vecéu savojnu ¢vrstocu posle 14 dana u odnosu na inicijano merenje, kao i u odnosu na
uzorke Cuvane na suvom. Odgovor na ovakav rezultat treba traziti u samom procesu
ofvrS¢avanja Biodentina, kao i u uticaju vlazne sredina na njegove mehanicke
karakteristike. Neizreagovale trikalcijum silikatne Cestice su okruZene slojem CSH gela
koji je relativno nepropustljiv za vodu, ¢ime se u pocetku usporava reakcija vezivanja.
Formirani CSH gel dovodi do stalne hidratacije trikalcijum silikata i ponovnog
stvaranja novog CSH gela 1 kalcijum hidroksida, ¢ime se postepeno popunjava prostor
izmedu trikalcijum silikatnih zrna [206]. O¢vrscavanje Biodentina je vremenski zavisno
jer posle meSanja praha i te¢nosti ne dolazi do ostvarivanja potpune reakcije vezivanja.
Potpuno vezivanje Biodentina ostvaruje tokom 2 nedelje. Tokom inicijalne faze
vezivanja Biodentina, dolazi do pojave poroznosti koja se postepeno popunjava tokom
narednih dana novim kristalnim strukturama, pa se zbog toga i mehanicka svojstva
Biodentina poboljsavaju [208]. Walker i sar. su izmerili znacajno nize vrednosti savojne
¢vrstoce “suvog” MTA u donosu na vrednosti uzoraka MTA, koji su sa obe strane bili
izlozeni vodi. Autori smatraju da izloZenost vodi ne sme biti duze od 72h jer posle tog

perioda savojna Cvrstoca opada [247]. Prepoznavsi uticaj vlaznosti na mehanicke
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osobine kalcijum silikatnih materijala, Torabinejad i Chivian takode predlazu
postavljanje vlazne vatice posle aplikacije MTA u trajanju od 24h [196, 248].

6.1.2 Diskusija ispitivanja mikrotvrdoée materijala

Tvrdo¢a je svojstvo kojim se iskazuje sposobnost materijala da se odupre
promeni povrsinske strukture pri dejstvu spoljasnje sile tokom utiskivana ¢vrstih tela
[118]. Kako su opterecenja koja se primenjuju u testovima za merenje tvrdoce na tvrdim
zubnim tkivima i dentalnim materijalima na nivou grama (5-1000gr), Cesto se Koristi
termin “mikrotvrdo¢a”. Tvrdo¢a se moze odrediti statickim, dinamic¢kim i specijalnim
metodama [119]. Za merenje mikrotvrdo¢e dentalnih materijala najcesée se koriste
staticke metode po Knoop-u i Vickers-u [119, 249].

U ovom istrazivanju koriS¢ena je metoda po Vikersu koja koristi utiskivaé
piramidnog oblika koji je pogodniji za uzorke malih dimenzija, dok je kod metode po
Knoopu potrebna veca povrsina uzorka zbog asimetriénog romboidnog otiska utiskivaca
[250]. Specifi¢nost testiranja tvrdoc¢e je mikroskopsko merenje otiska. Na preciznost
rezultata mogu uticati rezolucija optickog sistema mikroskopa, kao i percepcija osobe
koja meri [249]. U ovom istrazivanju merenje dijagonala uradeno je odmah posle
utiskivanja u za to specijalno namenjenom softverskom programu uredaja za merenje
mikrotvrdo¢e. Merenje mikrotvrdoce je ispitivano u skladu sa preporukama ISO/TS
standarda 4049 [235].

ReZzim svetlosne polimerizacije takode znacajno utie na mikrotvrdocu
kompozita. Na osnovu istrazivanja Aguiaria i sar. (2005.) koji ispitujuéi uticaj
nekoliko razli¢itih LED svetlosnih rezima polimerizacije na mikrotvrdo¢u kompozita
(konvencionalni, “soft” start, visoki intenzitet, pulsno odlaganje, odloZeni) nalaze
znacajno vecu mikrotvrdo¢u uzoraka polimerizovanih konvencionalnim reZimom,

odluceno je da se isti primeni i u ovom istrazivanju [126].

Ustanovljene su vrednosti adekvatnog opterecenja, odnosno tvrdoca koja je

nezavisna od opterecenja (eng. load independent hardness). Ovaj efekat je poznat kao
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»efekat veliCine opterecenja“ 1 prisutan je kod svih materijala [251]. Utvrdeno je
adekvatno opterecenje od od 500g u trajanju od 10 sek. Na svakom uzorku su radena po

tri merenja, posle 24 h i 3 nedelje.

Rezultati prikazani u grafikonu 4 pokazuju da su najvece inicijalne mikrotvrdoce
izmerene kod kod nano-hibridnog kompozitnog materijala Filtek Ultimate, ali veoma
slicne vrednosti uocene su i za Biodentin. Kao §to je ve¢ prethodno navedeno na
mehanicke osobine materijala prvenstveno uti¢e njegova stuktura koja u slucaju
kompozitnih materijala podrazumeva tip, morfologiju, hemijski sastav i veli¢inu Cestica
punilaca [68, 121, 122]. Veliki broj istraZivanja dokazuje dominatnost nano-hibridnih
kompozita u pogledu mehanickih karakteristika u odnosu na komercijalne hibridne i
mikrohibridne kompozite, opravdavaju¢i ih ve¢om i jaCom kontaknom povrSinom
izmedu organske i neorganske faze [68, 72]. Curtis i sar. ispitujuci sedam komercijalnih
nano-kopozitnih materijala nalaze da komoziti sa “nano-klaster” sistemom imaju vecu
tvrdo¢u u odnosu na mikrohibridne i nanopunjene komozite [114]. Uzimajuéi u obzir
strukturu svih ispitivanih materijala, rezultati visoke mikrotvrdo¢e izmerene kod
kompozita su ocekivani i saglasni sa rezultatima Tuncera [252] i IvaniSevica i sar.

[253].

Znacajan rezultat je da se vrednosti inicijalne i krajnje mikrotvrdo¢e Biodentina
nisu bitno razlikovale od vrednosti kompozita. Poznato je da cementi na bazi kalcijuma
imaju dobre mehanicke karakteristike ali je uvek postojao problem njihovog “dugog”
vezivanja [204]. Unapredenom tehnologijom izrade materijala kao §to je Biodentin taj
problem je uspesno reSen Uz poboljSanje mehanickih karakteristika. Da je hemijski
sastav i mikrostruktura tri-kalcijum silikatnih cemenata vazan faktor koji utiCe na
mehanicke karakteristike svedoci i istrazivanje Grecha i sar., U kojem autori analiziraju
tri tri-silikatna cementa od kojih jedan prototipni cement u kojem je deo trikalcijum
silikata zamenjen cirkonijum dioksidom (20%) i dva gotova fabricka preparata
Biodentin i Bioaggregat (Verio Dental, Canada). Oni nalaze da je Biodentin, iako
veoma sli¢nog hemijskog sastava, imao znacajno vece vrednosti mikrotvrdo¢e u odnosu
na preostala dva silikatna cementa [226]. Razvojem tzv. “Aktivne Biosilikatne
Tehnologije” omogucena je kontrola procesa formulacije materijala tokom svakog

koraka od pocetka do kraja, primenom Cistih sirovina koje imaju veliku ulogu u
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ostvarivanju dobrih mehanickih osobina. Uobicajeni kalcijum silikatni dentalni cementi
(Portland cement, MTA) sadrze neprecis¢enu mesSavinu kalcijum-silikata, kalcijum-
aluminata, kalcijum-aluminoferita , kalcijum-sulfata, arsena i olova zajedno sa niskim
koncentracijama metalnih necisto¢a (hrom, olovo) Kkoji dolaze iz prirodnih minerala
[196]. Jedini nacin dostizanja ciljeva u pogledu kontrole Cisto¢e i visoke mehaniCke
¢vrstoée, je sintetisanje potpuno Cistog kalcijum silikatnog proizvoda, pogotovo bez
aluminata koji su odgovorni za povecanu krtost materijala [213].

Vrednosti mikrotvrdo¢e Biodentina su se znacajno povecale posle 21-og dana
merenja u odnosu na inicijalne i dostigle najvise vrednosti slicne mikrotvrdoéi
kompozita. Poznato je da visak vode u silikatnim sistemima uzrokuje pojavu “praznog”
prostora a time i loSe mehanicke karakteristike usled poveéane poroznosti [196]. CSH
gel je relativno nepropustljiv za vodu, tako da posle njegovog taloZenja na silikatnim
Cesticama dovodi do njihove dalje hidratacije, ¢ime se postize nizak sadrzaj vode u fazi
stvrdnjavanja, Sto takode ima uticaj na poveéanu tvrdo¢u materijala. Kontinuiranim
stvaranjem CSH gela nastavlja se i oslobadanje kalcijum hidroksida, a tako i do
postepenog smanjivanja poroznosti u super zasi¢enom rastvoru, $to verovatno dovodi i
do porasta mikrotvrdoc¢e [195]. Visoke vrednosti mikrotvrdoc¢e Biodentina mogu se jos$
objasniti i ulogom tecnog kalcijum hlorida u funkciji akceleratora. Ova tvrdnja je u
skladu sa istrazivanjem Wang i sar. koji nalaze da se poveéavanjem koncentracije
kalcijum hlorida (od 0 do 15%) silikatnih cemenata, pored znacajnog skracivanja
vremena povecava i ¢vrsto¢a materijala [208].

Dobijeni rezultati ukazuju da se Biodentin visokom mikrotvrdocom izjednacava
sa materijalom ¢ija je indikacija trajna restauracija kaviteta, i saglasni su sa rezultatima
Grecha [226], Camilleria i sar. [203] Treba ista¢i da je Biodentin za sada indikovan
samo u funkciji dentinskog zamenika, $to otvara novo polje istrazivanja u kojem bi se
razmotrila i njegova indikacija kao trajni restaurativni ispun.

Najnize inicijalne i krajnje vrednosti mikrotvrdo¢e uocene kod smolom
modifikovanog GJC (Vitrebond). Sintetisanje smolom modifikovanih GJC predstavljao
je pokusaj prevazilazenja odredenih “slabosti” konvencionalnih GJC priblizavanjem u
isto vreme prednostima kompozitnih materijala. Njihovim uvodenjem u klinicku praksu
savladana je osetljivost na vlagu, skraceno vreme rada, mogucnost ranijeg poliranja i

bolja estetika u odnosu na konvencionalne GJC [99]. Medutim, nije dokazana njihova
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superiornost u pogledu jacine veze sa zubnim tkivom, otpornosti na prodor vode,
oslobadanje fluorida, rastvorljivosti i1 biokopatibilnosti [107-109]. Analizirajuci
mikortvrdo¢u 10 komercijalno dostupnih GJC, Xie i sar. nalaze da su smolom
modifikovani GJC imali znac¢ajno nizu mikrotvrdo¢u u poredenju sa konvencionalnim
GJC, sto je u skladu i sa rezultatima ovog istrazivanja. Dokazana je pozitivna korelacija
izmedu veli¢ine Cestica stakla i kompresivne ¢vrstoce GJC, dok se veca mikrotvrdoéa
uocava kod materijala sa homogenijom mikrostrukturom u smislu da su male Cestice
gusto pakovane sa niskom porozno$éu [134].

Mikrotvrdo¢a Vitrebonda je bila i znacajno niza u odnosu na Filtek Ultimate
(P <0.05). Da su kompozitni materijali tvrdi od smolom modifikovanih GJC dokazuju
i Hamouda i sar. koji ispituju¢i mikrotvrdou konvencionalnog GJC, smolom
modifikovanog GJC, kompomera i1 mikrohibridnog kompozita, nalaze najvece
vrednosti mikrotvrdo¢e kod mikrohibridnog kompozita u odnosu na sve ispitivane
materijale, $to je u saglasnosti i sa rezultatima ovog istrazivanja [135]. Priblizavanje
mehanic¢kih karakteristika GJC kompozitnim materijalima ostvaruje se tek u kasnijim
generacijama smolom modifikovanih GJC, ¢ija je tehnologija izrade umanjila prethodne
nedostatke.

Mikrotvrdo¢a samo-adhezivnog teénog kompozita Vertise Flow bila je znacajno
manja od kompozitnog materijala. Smanjena koli¢inom punilaca i ve¢i udeo organskog
matriksa pogoduje manjem modulu elasti¢nosti, ali ne i adekvatnoj tvrdo¢i materijala
[32]. Sli¢ne rezulatete dobijaju i Bayne i sar. koji uporeduju mehanic¢ke karakteristike
osam te¢nih 1 dva konvencionalna kompozitna materijala i nalaze da su u svim
ispitivanim svojstvima konvencionalni kompoziti bili superiorniji od te¢nih ukljucujuci
i mikrotvrdo¢u [129].
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6.1.3 Diskusija dimenzionalnih promena materijala

Dimenzionalne promene materijala koji u svom sastavu sadrze monomere
nastaju usled skrac¢ivanja intramolekularnih rastojanja izmedu monomernih jedinica u
polimeru u poredenju sa intermolekularnim rastojanjima nevezanih monomera [6]. Po
pravilu se ove promene ispoljavaju volumetrijskim skupljanjem materijala, poznatijim
kao polimerizaciona kontrakcija. Dimenzionalna stabilnost materijala predstavlja jedan
od najvaznijih faktora koji uticu na njegovo ponasanje u kavitetu a samim tim i na
klinicke ishode.

Postoji niz metoda za merenje polimerizacione kontrakcije uz analizu posledica
koje ona izaziva. Metode kojima se moze meriti polimerizaciona kontrakcija materijala
mogu biti kontaktne i bez-kontaktne, zasnovane na volumetrijskim ili lineralnim
merenjima. Polimerizaciona kontrakcija se moze meriti Arhimedovom metodom,
zivinim dilatometrom ili optickim pra¢enjem promena zapremine, kori§¢enjem mikro-
kidalice (tenzilometar), mernih traka, digitalne korelacije slika, linearno varijabilnih
diferencijalnih transformera (LVDT) tj. primenom Watts-Cash metode [254, 255].

U volumetrijske metode merenja spadaju dilatometarija, linometrija,
dezitometrija, laser-interferometrija, specifi¢na gravitacija, dok u linearne metode
spadaju: mikroskop, merne trake i lasersko skeniranje [256]. Neka od ovih merenja ne
odgovaraju u potpunosti klini¢kim situacijama, jer postavka eksperimenta uglavnom
idealizuje klinicke uslove. Prikazivanje posledica polimerizacione kontrakcije moguca
je koris¢enjem metode konaCnih elemenata (MKE) sa ograni¢enjima u tacnosti
proracuna i neophodne verifikacije eksperimentalnim putem [257]. Takode, dosadasnje
kontaktne metode mogu pruzrokovati nastanak dodatnih gravitacionih ili adhezivnih sila
I samim tim mogu deformisati materijal i pre vezivanja [258].

U skorije vreme za merenje polimerizacione kontrakcije ceS¢e je u primeni
opticka bez-kontaktna metoda primenom jedne kamere. Istrazivanja primenom ove
metode su se bavila korelacijom kontrakcije sa mehanickim karatkteristikama materijala
tokom polimerizacije [259]. Medutim, sistem sa jednom kamerom omogucava samo
dvodimenzionalnu analizu bez uvida u tre¢u dimenziju [156].

U najnovije metode merenja polimerizacione kontrakcije spada i

trodimenzionalna (3D) opticka bez-kontaktna analiza deformacija. Ovu metodu koriste i
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Milosevi¢ 1 sar. (2011) [155] i Mileti¢ i sar. [156]. Autori nalaze da metoda daje
pouzdano kvalitativno i1 kvantitativno mapiranje lokalne deformacije dentalnih
kompozita.

Rezultati prikazani u grafikonu 5 pokazuju da su najmanje deformacije izmerene
kod materijala Biodentin u centralnoj i u perifernoj (kruznoj) zoni u odnosu na ostale
ispitivane materijale. Ovakav rezultat se moze objasniti hemijskim sastavom Biodentina
u kojem nema organske komponente, a samim tim ni polimerizacione kontrakcije
materijala. Proces ocvrS¢avanja Biodentina zasniva se na reakciji hidratacije koja
rezultuje formiranjem kristala koji se deponuju u superzasic¢eni rastvor [195]. Kako
dimenzionalna nestabilnost materijala moze biti uzrokovana i absorpcijom vode usled
higroskopne ekspanzije, tu je uloga CSH gela Biodentina veoma vazna. Naime, CSH
gel je relativno nepropustljiv za vodu, tako da posle njegovog talozenja na silikatnim
Cesticama dolazi do njihove dalje hidratacije ¢ime se postiZze nizak sadrzaj vode u fazi

stvrdnjavanja a time sprecava i hidroskopna ekspanzija [205].

Sliéna vrednost najmanje deformacije u centralnoj zoni izmerena je kod
kompozita Filtek Ultimate, $to nije bio slu¢aj sa deformacijom istog materijala u
perifernoj zoni. Poznato je da radikalska polimerizacija ostvarivanja kovalentnih veza
dovodi do priblizavanja monomernih jedinica a time i do pomeranja i prostorne
organizacije molekula monomera $to dovodi do promene zapremine materijala [68].
Postoji tri tipa polimerizacijskog skupljanja: slobodno skupljanje, efektivno skupljanje i
skupljanje izmedu naspramnih zidova kaviteta. Kod slobodnog skupljanja, kompozit ne
leZzi na Cvrstoj povrSini 1 samim tim se ono odvija ka centru materijala ¢ime se
deformacija registruje na povrsini materijala. Za razliku od slobodnog, kod efektivnog
skupljanja, kompozitni materijal je pri¢vrséen Ssamo za jednu ¢vrstu povrsinu, tako da
se skupljanje odvija naspram povrsine vezivanja [6]. Kako je u ovom eksperimentu
kompozit bio postavljen u kruzne teflonske prstenove, a oni postavljeni na celuloidne
trake bez primene adhezivnog sistema na tim povrSinama, moZe se smatrati da je u
pitanju kombinacija slobodnog i efektivnog skupljanja. Otuda je najmanja deformacija
Filtek Ultime izmerena u centralnom delu kalupa, dok je ona bila znacajno vecéa na
njegovoj periferiji. Na Slici 17, poljem crvene boje prikazana je deformacija Filtek

Ultimate u perifernoj (kruznoj) zoni.
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Isti odnos znacajno vece deformacije na periferiju u odnosu na centralnu zonu je
registrovan i kod smolom modifikovanog GJC Vitrebonda i samo-adhezivnog te¢nog
kompozita Vertise Flow, ali su periferne vrednosti Vertise Flow bile najvece u odnosu
na sve ispitivane materijale. Na Slikama 18 i 19, poljima crvene boje prikazana je
deformacija ovih materijala. Ve¢i maseni udeo organskog matrikasa u odnosu na Cestice
stakla/punioca su razlog i vece polimerizacione kontrakcije oba ova materijala u odnosu
na nano-hibridni kompozit §to u svojim istrazivanjima potvrduju i Condon[145],
Miyasaka[146], Attin i sar]154]. Da su vrednosti periferne deformacije
konvencionalnog i samo-adhezivnog te¢nog kompozita sli¢ne i znac¢ajno vece u odnosu

na centralnu zonu nalaze i Miletic i sar. koji primenjuju istu metodologiju [156].

Periferna deformacija Fuji IX bila je znacajno manja od deformacije
Vitrebonda. Od konvencionalnih GJC ocekuju se bolji rezultati dimenzionalnih
promena u odnosu na smolom modifikovane GJC kod kojih iz razloga prisustva
monomernih smola to nije slu¢aj [113]. Ova tvrdnja je potvrdena i u ovom istraZivanju.

Za razliku od materijala na bazi smole, kod Biodentina i konvencionalnog GJC
Fuji IX nisu registrovane znacajne razlike u deformaciji izmedu periferne i centralne
zone, ali su obe deformacije kod Fuji IX bile znacajno vece u odnosu na Biodentin. Ova
razlika se posebno uocava posmatraju¢i promenu deformacije koja je pra¢ena tokom
ofvr§¢avanja ova dva materijala a koja je prikazana u grafikonu 6. Deformacija
Biodentina tokom vremena ocvr$¢avanja (12 min) nije imala bitne oscilacije i bila je
znacajno manja u odnosu na Fuji IX (6min), kod koga je imala trend rasta. Tokom,
o¢vrséavanja Fuji 1X, deformacija je bila znacajno veca u prvom, i izmedu petog i
Sestog minuta. Manja deformacija Biodentina u odnosu na Fuji IX moze se objasniti
hemijskiom reakcijom u kojoj hidratacija i smanjeni sadrzaj vode igra vaznu ulogu.
Veca deformacija i njene oscilacije tokom oc¢vr§¢avanja Fuji X, mogu se objasniti i
manjom pocetnom viskozno$¢u ovog materijala u odnosu na Biodentin. Fuji IX je po
momentu mesanja tecniji sa duzom “gel” fazom tokom koje je moguca veca mobilnost

unutar sistema, a §to je precizno registrovano optickim sistemom ¢ija je rezolucija 1 pm.
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6.1.4 Diskusija mikromorfoloske i elementarne analize materijala

Skening elektronska mikroskopija (SEM) i elementarna determinacija (EDS)
predstavljaju najée$¢e koriS¢ene metode za ispitivanje mikrostruktura, elementarnog
sastava materijala, njihovih medusobnih spojeva kao i spojeva sa zubnim tkivima [203,
205]. Ona se zasniva na pseudo trodimenzionalnoj slici koja se formira tacku po tacku i
liniju po liniju od sekundarnih elektrona koji se emituju kao reakcija na sudar snopa
elektrona i ispitivanog uzorka. Broj sekundarnih elektrona koji se emituju sa neke tacke
na povrsini zavisi od razlike u gradi, sastavu i teksturi ispitivane povrsine. Zahvaljujuci
kratkoj talasnoj duzini elektronskog snopa, SEM pruza dovoljnu rezoluciju za

identifikovanje formacije $iroke nekoliko mikrometara [260].

Na skening elektronskoj mikrografiji hidratisanog Biodentina koja je slikana
posle 24h uocena je nehomogena stuktura koja se sastoji od aglomerata veli¢ine od 8
do 40 um. EDS analiza je pokazala da su aglomerati izgradeni pretezno od kalcijum
silikatnih Cestica okruzenim hidratisanim kalcijum silikatnim gelom (CSH faza) sa
dominantnim procentom kalcijuma. Na mikrografiji su uoceni i kristali kalcijum
karbonata, kalcijum hidroksida i kalcijum fosfatu. U sli¢noj formi ove kristale je 1997
opisao i Taylor [207]. Medutim, na mikrografijama hidratisanog Biodentina posle tri
meseca stajanja u vodi uocava se manja poroznost pri ¢emu EDS analiza pokazuje nize
vrednosti kalcijuma 1 viSe vrednosti silijicuma u odnosu na inicijalne vrednosti S$to
ukazuje na stvaranje CSH gela tokom vremena. Moze se smatrati da CSH gel
predstavlja neku vrstu matriksa cementa a kristali kalcijum karbonata u vidu punilaca
popunjavaju prostore izmedu cCestica. Tako kalcijum karbonat ima ulogu aktivnog
ucesnika u procesu hidratacije i kao punilac koji materijalu poboljsava mehanicke
karakteristike [206]. Na mikrografiji spoja sa dentinom, uocava se dobro rubno
prijanjanje 1 intiman kontakt izmedu dve stukture bez jasno naglaSene granice sa
postepenim prelaskom sa cementa na dentin i utiskom “meSanja” dve strukture na
njihovom spoju. EDS analiza je pokazala mineralni prodor kalcijumovih i silicijumovih
kristala u strukuru dentina. Ovaj inermedijarni sloj u vidu hibridnog sloja uocavaju i
Atmeh i sar. i predlazu termin “mineralna infiltraciona zona”. Oni navode da u ovoj zoni

dolazi do alkalno-kausti¢nog efekta usled dejstva kalcijum silikatne hidratacije koja
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dovodi do degradacije kolagenih komponenti dentina na spoju. Ova degradacija dovodi
do formiranja poroznog sloja koja promovise dalji prodor Ca %, OH i CO3 2 jona §to
povecava dalju mineralizaciju u toj regiji [216]. Intermedijarni sloj u vidu “prstolikih”
produZetaka i dentinsku zonu bogatu Ca i Si, znacajno Siru u odnosu na MTA nalaze i
Han i sar. u svom istrazivanju [217]. Isti autori uporeduju sposobnost tri materijala na
bazi kalcijum silikata (Biodentina, MTA i siler) za produkciju apatitnih kristala i
ugradnju Ca i Si u dentin kanala korena i nalaze da su svi materijali doveli do
precipitacije Ca/P i formiranje “prstolikih™” produzetaka Sto sugeriSe intratubularnu
difuziju materijala. Dubina inkorporacije Ca i Si i koncentracija otpustenog Ca, bila je
znacajno veca kod Biodentina u odnosu na ostale materijale [15].

Uporeduju¢i mikrografije spoja Biodentina i ostalih ispitivanih materijala sa
dentinom moze se zakljuéiti da nov tri-kalcijum silikatni cement ostvaruje podjednako
intaktnu 1 intimnu vezu sa zubom c¢ime se potvrduju dobijeni rezultati u ovom
Istrazivanju koji govore u prilog njegove dimenzionalne stabilnosti i odli¢ne adaptacije

za dentin.

6.1.5 Diskusija jafine veze smicanjem

Za ocenu adhezivnosti dentalnih materijala, naj¢eS¢e se primenjuju testovi
jacine veze sa predpostavkom da S$to je veza materijala i zuba bolja to ¢e 1 otpornost na
polimerizacioni 1 funkcionalni stres biti ve¢i a time 1 bolje klinicke karakteristike
materijala.

Razvijeno je viSe testova za merenje jaCine veze kao Sto su test istezanja,
smicanja i izbacivanja (eng. push out) koji mogu biti u makro i mikro varijanti.
NajceSc¢e se primenjuju test istezanja i1 test smicanja. Dobijeni rezultati zavise od vise
faktora kao S§to su vrsta materijala, jaine sile, oblik i dimenzije uzorka i sam metod
koji se primenjuje [164]. U dobijanju Sto pribliznijih klinickih rezultata, “starenje”
uzoraka termocikliranjem, vodenim skladistenjem uzoraka i okluzalnim opterecenjem,
ima veoma vaznu ulogu [8]. Kako Leloup, De Munck i sar. u svojim meta analizama

pokazuju da termocikliranje nije od presudnog znacaja za dobijanje validnih rezultata,

ono u ovom eksperimentu nije primenjeno [164, 261].
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Jac¢ina veze moze biti kratkoro¢na (inicijalna) i dugoro¢na [8]. Tac¢nije, za
dobijanje dugoro¢nih rezultata neophodno je prvo ispitati kratkorocne rezulatate
primenjujuéi pritom isti protokol. Smatra se da merenje jacine veze primenom testa
istezanja (uTBS) nije preporucljivo za glas-jonomer cemente, ta¢nije za materijale sa
slabijom vezom za zubna tkiva iz razloga pucanja veze tokom pripreme i seenja
uzoraka. Jos jedan od razloga je i Cinjenica da se tokom izvodenja testa istezanja ne
moze sa sigurnos¢u potvrditi (ukoliko se ne uradi SEM analiza) da li je do pucanja
doslo iz razloga slabih mehanickih osobina materijala [166]. To je bio i jedan od razloga
zaSto je u ovom istrazianju primenjen test smicanja. Za razliku od testa istezanja gde
primenjena sila deluje normalno na povrSinu spoja, kod testa smicanja ona deluje
paralelno sa njegovom povrSinom [164]. Jacina veze je ispitivana merenjem makro-
otpornosti veze na silu smicanja. Ovaj test je najéesce koriséen i zastupljen ¢ak u 26%
nau¢nih radova koji se bave ovom problematikom [261]. Njegovoj zastupljenosti su
svakako doprineli jednostavnost i brzina sprovodenja ovakvog nacina ispitivanja. U
ovom istraZivanju merenje jacine veze smicanjem ispitivano je u skladu sa preporukama
standarda 1ISO/TS 11405 [236].

Rezultati prikazani u grafikonu 7 pokazuju da je najjaca veza na opterecenje
smicanjem uocena kod kompozita Filtek Ultimate, dok su jacine veza druga dva
materijala na bazi smole Vertise Flow 1 Vitrebond bile znacajno slabije. U ovom
istrazivanju primenjen je totalno-nagrizajué¢i dvo-fazni adhezivni sistem Adper™ Single
Bond 2 (3M, ESPE) koji podrazumeva nagrizanje dentina ortofosfornom kiselinom i
aplikaciju adheziva u kojem se prajmer i bond nalaze zajedno u jednoj bocici. Uloga
prajmera je ostvarivanje adhezije zahvaljuju¢i hidrofilnim grupama koji imaju afinitet
prema dentinskoj “vlaznoj” stukturi i interakcija sa hidrofobnim smolama zahvaljujuéi
svojim hidrofobnim grupama sa druge strane ¢ime se promovise se dalje prodiranje u
dentinske tubule i formiranje takozvanih smolastih produzetaka “tagova” [83, 84].
Ovom prilikom dolazi do formiranja hibridnog sloja ¢ija se debljina kre¢e od 1um do 19
um [37, 86-88]. Istrazivanja su pokazala da se jaCina veze kod totalno nagrizajucih
adheziva primenom testa istezanja, krece od 39 do 40 MPa [159-161]. Vertise Flow
predstavlja kombinaciju jedno-faznog samo-nagrizajuc¢eg adheziva i te¢nog kompozita
koji se zasniva na tradicionalnom metakrilatnom sistemu ali sa dodatkom kiselih

monomera (glicerolfosfat dimetakrilat -GPDM), koji se obi¢no mogu na¢i u adhezivnim
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dentalnim sistemima. Medutim, na osnovu dosadasnjih istrazivanja ovaj materijal nema
odgovarajuci potencijal formiranja hibridnog sloja adekvatne debljine a samim tim ni
ostvarivanja jake veze [68]. Ove tvrdnje potvrduje i De Munck i sar.[164] u svojoj
meta-analizi u kojoj iznose objedinjene podatke po kojima najslabiju inicijalnu vezu
Imaju samo-adhezivni te¢ni kompoziti u odnosu na sve ostale adhezivne sisteme $to je
saglasno 1 rezultatima dobijenim u ovom istrazivanju. Sa druge strane i Vitrebond kao
smolom modifikovani GJC pokazuje slabiju vezu sa dentinom u poredenju sa
kompozitima koji tu vezu ostvaruju preko totalno-nagrizajucih adhezivnih sistema. GJC
cementi imaju velike molekulske mase pa nemaju mogucénost prodora u dentinske
tubule i potencijal hibridizacije kao adhezivni sistemi [112]. Ovakve nalaze u svojim
istrazivanjima potvrduje i Nujella i sar. [176]. Isto objaSnjenje se moze primeniti i na
konvencionalni GJC Fuji 1X koje je zajedno sa Biodentinom pokazao znacajno slabiju
vezu u odnosu na ostale materijale. Ispitivanja jacine veze GJC primenom testa
istezanja nalaze da je njihova jacina veze sa dentinom znacajno slabija nego kod
kompozitnih materijala i iznosi od 5 do 7 MPa [166]. lako su za sada jedini samo-
adhezivni materijali sa hemijskom vezom za dentin, jacina veze koju ostvaruju sa
dentinom je i dalje inferiorna u odnosu na kompozitne materijale i njihove adhezivne
sisteme [166]. Biodentin sa dentinom formira mikromehanicku vezu prodorom
precipitata u dentinske tubule formiranjem mineralnh “tagova” i tako doprinosi
adhezivnom svojstvu materijala [216]. Medutim, rezultati ukazuju da ta veza nije

dovoljno jaka u poredenju sa drugim ispitivanim materijalima.
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6.1.6 Diskusija marginalne mikropropustljivosti

Postoji viSe nacina ispitivanja mikropropustljivosti medu kojima cesto
primenjivan semikvantitativan metod bojenja. Prednost ove metode ¢ini jednostavnost
laboratorijskog postupka i moguénost poredenja sopstvenih rezultata sa nalazima drugih
autora. Posmatraju¢i dostupnu literaturu koja se bavi tematikom restaurativne
stomatologije uoCava se dominacija primene boje kao markera u ispitivanju
mikropropustljivosti [178, 182, 183]. Veli¢ina ¢estica boje koje su znatno manje od
molekula bakterijskih toksina, predstavljaju jedan od nedostataka ove metodologije jer
mogu dati neobjektivan nalaz u odnosu na pravu klini¢ku sliku [262, 263]. Najcesce
koris¢ene boje u ispitivanju mikrocurenja su 5% eozin, 2% metilensko plavo, 50%
srebro nitrat i Indian ink boja. Ispitivanje njihovog prodora oko ispuna i kroz preseéeni
dentin nalazi da nema statisticki znacajne razlike izmedu ispitivanih boja, ako se uzme u
obzir vrsta, Ph boje i tehnika secenja uzoraka [264]. Verifikacija prodora boje pri
ispitivanju mikropropustljivosti metodom bojenih rastvora, vrsi se posle longitudinalne,
rede transverzalne sekcije zuba. Dubina prodora se izrazava u milimetrima u odnosu na
debljinu ispuna ili rede skalom stepena prodora boje [182].

De Munck i sar. u svojoj meta-analizi iznose objedinjene podatke iz 295 studija
koje su obuhvatale kratkoro¢na i dugoro¢na merenja jacine veze. Rezultati ove meta-
analize koja ukazuje da nema znacajne razlike u ispitivanim parametrima inicijalno i
posle termocikliranja kao i nalazi Gilpatrika iz 1994 god. da je broj od 100
temperaturnih ciklusa dovoljan za procenu uticaja temperaturnih promena na
mikrocurenje ispuna, bio je razlog da se ono ne primenjuje u metodologiji ovog
istrazivanja [164, 265].

Rezultati prikazani u grafikonu 8 pokazuju da se okluzalne vrednosti
marginalnog prodora boje za Biodentin ne razlikuju znacajno u odnosu na ostale
materijale (P > 0.05), osim u odnosu na grupu Bodentin + adheziv (P < 0.05), dok su
njegove gingivalne vrednosti prodora boje znac¢ajno manje u odnosu na Fuji IX, Vertise
Flow i grupu Biodentin+adheziv. Ovako povoljan rezultat rubnog zaptivanja Biodentina
u poredenju sa Vertise Flow, Vitrebond 1 Filtek Ultimate koji svoju vezu zasnivaju na

prodoru monomera smole u dentinske kanali¢e i intubiranje prostora kolagena mreze
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stvaraju¢i hibridni sloj, moze se objasniti ¢injenicom da je mineralna infiltracija kristala
tri-kalcijum silikatnog cementa u dentinske tubule odgovorna za podjednako dobru
intimnu i pouzdanu vezu sa dentinom. Formiranje kvalitetnije mikromehanicke veze i
prodora precipitata u dentinske tubule koji formiraju mineralne “tagove” (produzetke)
objasnjava I znacajno manji prodor boje gingivalno u odnosu na Fuji IX i Vertise Flow
a tako objasni i bolje adhezivno svojstvou ovog materijala u odnosu na GJC i samo-
adhezivni te¢ni kompozit [216].

U odnosu na sve ispitivane materijale, najmanji gingivalni prodor boje uocen
je kod Biodentina (300 + 9 um). Pored formiranja mikromehanicke veze sa dentinom,
ovaj rezultat se moze objasniti i hemijskim sastavom Biodentina u kojem nema
organske komponente sa ocekivanom dimenzionalnom stabilno$¢u i dobrim rubnim
zaptivanjem [200, 229].

Istrazivanja mikropropustljivosti Biodentina su za sada oskudna imajuc¢i u vidu
da se radi 0 novom materijalu tek nedavno ponudenom na stomatoloskom trzistu, te se
ofekuju opseznije analize na ovom polju. Vrednosti sliéne ovim dobijene su i u
istrazivanju Raskin i sar. (2012) koji su uporedivali rubno zaptivanje Biodentina sa dva
adhezivna sistema i smolom modifikovanim GJC i na osnovu dobijenih rezultata
zakljucili da se Biodentin moze koristiti u funkciji dentinskog zamenika cervikalnih
aproksimalnih kaviteta bez predhodnog kondicioniranja dentina ili kao privremeni
restaurativni ispun gde se rubovi kaviteta prostiru ispod gledno-cementne granice [200].
Rezultati ovog istrazivanja su takode usaglaSeni i sa rezulatima Koubi i sar. (2012) koji
su ispitivali marginalno zaptivanje Biodentina i smolom modifikovanog GJC u funkciji
“otvorene sendvi¢” tehnike posle godinu dana starenja uzoraka ali primenom testa
difuzije glukozom. Oni takode nisu nasli statisticki znacajne vrednosti difuzije glukoze
kod oba materijala [229].

Medutim, Camilleri i sar. (2013) ispituju uticaj nagrizanja dentina 35%
fosfornom kiselinom na mikrocurenje tri dentinska zamenika; konvencionalnog GJC
(Fuji IX), smolom modifikovanog GJC (Vitrebond) i trikalcijum silikathog cementa
(Biodentin). Autori nalaze da se na fluorescentnoj mikroskopiji jasno uocava prodor
boje 1 nagrizenih i ne-nagrizenih kaviteta Biodentina $to nije bio slucaj sa ostalim
materijalima [203]. Moguce je da je razlika u dobijenim rezultatima posledica razlike u

metodologiji jer se u pomenutom radu sa uzoraka nije uklanjala gled za razliku od ovog
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istrazivanja u kojem je gled bila uklonjena. Sa druge strane, moguce je i da formiranjem
“mineralne infiltracione zone” u dentinu alkalni hidratisani produkati kalcijum silikata
imaju kausti¢no dejstvo i dovode do degradacije kolagenih komponenti na spoju sa
dentinom [216, 266].

Znacajno je istaéi i da je grupa Biodentintadheziv pokazala najveéi prodor
boje i na okluzalnom i na gingivalnom zidu u odnosu na sve ostale materijale. Razlog
uvodenja ove grupe u eksperiment je bio provera mikropropustljivost ukoliko bi ispod
Biodentina bio postavljen adhezivni sistem. Dobijeni rezulatat jasno ukazuje da je
Biodentin neophodno postaviti na “Cist” dentin bez ikakvog intermedijarnog sloja koji
je u ovom slucaju bio adhezivni sistem. Na mikrografijama na kojim je uradena
kvantitativna analiza prodora boje, jasno se videlo da je boja penetrirala duz celog spoja
izmedu Biodentina i adheziva. U ve¢em broju uzoraka pri samom secenju doslo je do
fizickog ispadanja celog ispuna.

Prodor boje gingivalno bio je znacajno ve¢i u odnosu na prodor okluzalno kod
Fuji IX (P<0.001), Vertise Flow (P<0,006) i Filtek Ultimate (P<0.04). Razlog veéeg
prodora boje gingivalno treba traziti u veli¢ini kaviteta, obliku, poloZaju i pravcu
prostiranja dentinskih kanali¢a, koji ucestvuju u formiranju veze sa materijalom.
Istrazivanja pokazuju da je u podrucjima sa uspravnom orijentacijom dentinskih
kanali¢a hibridni sloj debljine oko 3 um, a produzetci smole oko 27 um, dok je u
podruéjima sa paralelnom orjentacijom dentinskih kanali¢a hibridni sloj statisti¢ki tanji i
iznosi 1.3um, a produzetci smole izostaju [267]. Dobijeni rezultati su u skladu sa
rezultatima Hansena [268], Pashleya [269] De Munka [112], i Stojanca[182] koji takode
potvrduju vaznu ulogu histomorfoloskog svojstva dentina u ostvarivanju adhezivne veze

sa materijalom.
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6.2. DISKUSIJA KLINICKE STUDILJE

Detaljnim planiranjem dizajna klini¢ke studije, jasno postavljenim hipotezama,
protokolom 1 selekcijom pacijenata, izborom adekvatnog materijala, klinickom
procedurom i ocenjivanjem, obezbeduje se maskimalno moguca objektivnost u
klinickim uslovima imajuc¢i u vidu brojnost varijabli koje je vrlo tesko sandardizovati i
kontrolisati.

U cilju daljeg razvoja novih dentalnih materijala u stomatologiji neophodno je
drzati se principa Koji su zasnovani na evidentnim i jasno-dokazanim rezultatima. Za
procenu klinickih parametara u ovom klinickom istrazivanju koris¢eni modifikovani
USPHS kriterijumi za evaluaciju direktnih 1 indirektnih ispuna [270, 271]. USPHS
kriterijumi (eng. United States Public Health Service) predstavljaju relevantnu i
prihva¢enu metodologiju za evaluaciju klini¢kih ishoda tokom ispitivanja materijala
[17, 272, 273]. Veci broj istrazivanja baziranih na komparabilnoj metodologiji i istim
kriterijumima evaluacije daju moguénosti njihovog uklju¢ivanja u meta-analize i
dobijanja objektivne procene sadasnjeg stanja materijala. USPHS kriterijumi su
podeljeni na tri osnovne grupe; estetske, funkcionalne i bioloske [271].

Rezultati klinicke studije u ovoj doktorskoj tezi predstavljaju presek
trogodiSnjeg ispitivanja klinickih parametara u okviru kojih su predstavljeni samo
rezultati jednog bioloskog kriterijuma, tacnije post-restaurativna osetljivost.

Post-restaurativna osetljivost kao nezeljena posle postavljanja kompozitnih
ispuna ve¢ duze vreme predstavlja problem u restaurativnoj stomatologiji. Post-
restaurativna osetljivost se karakteriSe pojavom neprijatnosti u vidu iznenadnog
kratkotrajnog bola koji se moze javiti na hladno, toplo i pritisak [22]. Ona se ¢e$ce
dovodi u vezu sa kompozitnim ispunima na bo¢nim nego na prednjim zubima i uprkos
najnovijim dostignué¢ima sa dentinskim restaurativnim tehnikama i materijalima, jo$
uvek nije u potpunosti razjasnjena [27, 274].

Odgovor na pitanje osetljivosti zuba treba traziti u anatomskoj gradi dentina.
Naime, glavna morfoloska karakteristika dentina je njegova specifi¢éna tubularna
struktura ispunjena dentinskim likvorom. Prema opsteprivac¢enoj hidrodinamickoj teoriji

Brannstroma i Astrona, mehanicki, osmotski i atmosferski nadrazaji izazivaju

125



pomeranje dentinskog likvora u dentinskim tubulima, koje dovodi do stimulacije A-B
(beta) 1 A-6 (delta) nervnih vlakana [22] [23]. Stoga, svaki uzrok koji bi doveo da
izlaganja dentinskog likvora spoljasnjim faktorima moze biti uzrok pojave post-

restaurativne osetljivosti.

Pojava post-restaurativne osetljivosti najeS¢e se povezuje sa pojavom
fenomena “mikrocurenja” koji nastaje kao posledica dimenzionalne nestabilnosti
materijala, odnosno polimerizacione kontrakcije i kontrakcionog stresa koji mogu
dovesti do gubitka integriteta spoja ispun-zub [27]. Stoga je jedna od moguénosti za
umanjivanje pomenutih nedostataka koriS¢enje dentinskih zamenika ¢ime bi se
redukovala koli¢ina aplikovanog materijala na bazi smole, a time i polimerizaciona

kontrakcija.

Tri-kalcijum silikatni cement (Biodentin) kao novi i dimenzionalno stabilni
materijal koriS¢en je u eksperimentalnoj grupi u ovom istrazivanju. Kao kontrolni
dentinski zamenik odabran je smolom modifikovan glas jonomer cement (Vitrebond,
3M ESPE). Primena GJC je raSirena u savremenoj stomatoloSkoj praksi, a GJC se
smatra jo§ uvek jedinim pravim samo-adhezivnim materijalom sa hemijskom vezom za
dentin [8]. Rezultati autora koji nalaze da je kod primene konvencionalnog kompozita
uocCena znacajno veca post-restaurativna osetljivost u odnosu na nisko-kontrakcione
nano-kompozite, naveli su nas da u ovom istrazivanju primenimo kompozit Filtek
Ultimate (3M, ESPE) [38]. Takode, smatrano je da se ne treba ograni¢avati samo na
kavitete srednje dubine imaju¢i u vidu doSadasnja istraZivanja koja nalaze da na pojavu
post-restaurativne osetljivosti uti¢e i dubina kaviteta [27]. |z tog razloga je ovo
istrazivanje obuhvatalo kavitete srednje dubine (caries media) i duboke kavitete (caries
profunda). Cinjenica da je jedan od uzroka koji mogu uticati na pojavu post-
restaurativne osetljivosti i C-faktor, razlog je ukljucivanja dve konfiguracije kaviteta u

studiju, tacnije ukljuc¢ivanje kaviteta klase I i 11 [33].

Pridrzavajuci se jasnog protokola selekcije pacijenata i zuba izbegnut je uticaj
tzv. ,,pre-operativnih® faktora kao $to su pukotine, frakture, ogoljeni vratovi zuba i
ireverezibilno promenjena stanja pulpe, koji mogu uticati na kasniju pojavu post-

restaurativne osetljivosti ¢iji uzrok nije restaurativni postupak ili materijal [275]. Jasno
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definisana obrada i poliranje zavrSenog ispuna imala je identi¢énu ulogu u isklju¢ivanju
,post-operativnih* faktora medu kojima, greske pri poliranju, obradi i okluzalnom

uravnotezenju [276].

U studiji je ucestvovalo ukupno 36 pacijenata kod kojih je restaurirano 84
kaviteta. Od tog broja, 42 kaviteta su ¢inila eksperimentalnu grupu u kojoj je Biodentin
koriS¢en za nadoknadu dentina, a 42 su Cinila kontrolnu grupu restauriranu na klasi¢an
nacin kompozitnim materijalom uz dodatnu aplikaciju smolom modifikovanog GJC kod

dubokih kaviteta.

Post-restaurativna osetljivost u eksperimentalnoj grupi nije registrovana ni kod
jednog pacijenta, dok je u kontrolnoj grupi zabelezen kod 4 ispuna. Dobijeni rezultat se
moze objasniti podatkom da se Biodentin smatra jednim od najbiokompatibilnih
biomaterijala u stomatologiji $to demonstriraju svi primenjeni 1SO standardni testovi
[198, 199]. Dokazan je uticaj trikalcijum silikatnog cementa na formiranje reakcionog
dentina, stimulacijom i diferencijacijom odontoblastnih ¢elija u indirektnom prekrivanju
pulpe, ¢ime se opravdava njegova klini¢ka primena u terapiji i regeneraciji pulpo-
dentinskog kompleksa [197]. Takode, smatra se da je sposobnost zaptivanja novog
biomaterijala ekvivalentna sa sposobnos¢u GJC-cementima bez potrebe za bilo kakvom
pripremom povrSine dentina [200]. Rezultati ovog laboratorijskog istrazivanja su
pokazali odli¢énu marginalnu adaptaciju i dimenzionalnu stabilnost Biodentina. Time se
smanjuje moguénost pojave mikrocurenja kao jednog od glavnih faktora post-
restaurativne osetljivosti. Sobzirom da se trikalcijum silikatni cement tek nedavno
pojavio na stomatoloSkom trziStu, klinicka istraZivanja ovog materijala za sada su
malobrojna. Rezultati dobijeni u ovom istrazivanju su u saglasnosti sa do sada jedinim
klinickim istrazivanjem Koubi i sar. (2013) koji u svojoj trogodis$njoj klinickoj studiji
takode nisu dobili ni jedan slucaj post-restaurativne osetljivosti i pojave sekundarnog
karijesa posle primene Biodentina na 212 bo¢nih zuba. Ispuni Biodentina su se pokazali
superiornijim i u pogledu marginalne diskoloracije, anatomske forme, ivicne adaptacije
i aproksimalnog kontakta u odnosu na kontrolne posle 6 meseci. Stoga su autori
zakljucili da Biodentin predstavlja dobar izbor dentinskog zamenika u terapiji “sendvic

tehnike” a da se u funkciji ispuna moze primenjivati u trajanju do 6 meseci [17].
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Rezultati ovog istrazivanja ne nalaze statisticki znacajnu razlika u post-
restaurativnoj osetljivosti izmedu kaviteta klase 1 i klase II. U analizi klini¢kih
parametara, konfiguracija kaviteta ili C-faktor predstavlja jedan od vaznih aspekata u
pogledu post-restaurativne osetljivosti [33]. Pojava mikropukotine kao posledice
prevazilazenja jacine kontrakcionog stresa u odnosu na jacinu veze sa zubnim tkivom,
predstavlja jedan od uzroka njenog nastanka [28, 275]. Kako C-faktor predstavlja odnos
izmedu vezanih i nevezanih (bondiranih) povrsina kaviteta, klasa | ima C-faktor 5, dok
je C-faktor klase Il 2. Da razlika u konfiguraciji ovih kaviteta nije uticala na rezultat
post-restaurativne osetljivosti, moze se objasniti ¢injenicom da Biodentin nije materijal

na bazi smola i da je dimenzionalno stabilan, $to je u ovom istrazivanju i pokazano.

U laboratorijskom istrazivanju marginalne propustljivosti nisu uocene
statisticki znacajne razlike u vrednostima marginalnog prodora boje gingivalno izmedu
Biodentina i Filtek Ultimate (P > 0.05), ali su srednje vrednosti prodora boje bile vece
kod kompozita (videti grafikon 8). Dakle, gingivalna adaptacija Biodentina je bila nesto
bolja nego kod kompozita. Treba naglasiti da se rezultati odnose na laboratorijsku
studiju u kojoj je adaptacija materijala strogo Kontrolisana i znatno lakSa nego u
klinickoj praksi. U praksi se moze oc¢ekivati veca odstupanja u korist biodentina. Osim
toga, polimerizacija dubljih slojeva kompozita u u praksi ¢esto moze biti suboptimalna
pa i sa te strane moze uzrokovati narusavanje marginalnog integriteta kompozitnog

ispuna i mikrocurenje.

Rezultati ovog istrazivanja nalaze da nema statisticki znacajne razlika u post-
restaurativnoj osetljivosti izmedu kaviteta srednje dubine i dubokih kaviteta. Uocena su
samo tri sluCaja post-restaurativne osetljivosti na dubokim kavitetima. Medutim,
Auschill 1 sar. u svom istrazivanju nalaze cetri puta veci rizik nastajanja post-
restaurativne osetljivosti u dubokim kavitetima u odnosu na srednje i plitke [27]. U
ovom istrazivanju je za razliku od navedenog, kod dubokih kaviteta kontrolne grupe kao
podloga koris¢en smolom modifikovan GJC, S§to moze biti objasnjenje dobijenih
rezultata. Naime, ovi materijali su se pokazali dobrim u klinickim istrazivanjima koja su
se bavila retencijom, pojavom sekundarnog karijesa i odsustvom post-restaurativne
osetljivosti, $to navode i Sidhu i sar. u svom preglednom radu koji obuhvata klini¢ka

istrazivanja od uvodenja ovih materijala do 2010 godine [109]. Van Dijaken i sar. u
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trogodisnjem klinickom istrazivanju nalaze samo 9 sluCaja post-restaurativne
osetljivosti od 274 restauracija primenom smolom modifikovanog GJC u “otvorenoj
sendvi¢” tehnici [44]. Isti autor ne nalazi ni jedan sluc¢aj post-restaurativne osetljivosti u
petogodis$njoj klini¢koj studiji posle primene smolom modifikovanog GJC u
ekstenzivnim preparacijama Il klase [45]. Akpata i sar. takode ne nalaze statisticku
znacajnost u pojavi post-restaurativne osetljivosti posle mesec dana na okluzalnim
kavitetima bo¢nih zuba kod 44 pacijenta izmedu kaviteta prekrivenih smolom
modifikovanim GJC (Vitrebond) i kaviteta samo ispunjenih kompozitnim ispunom
[276].

Poznato je da nano-punjeni kompozitni materijali daju bolje opticke
karakteristike materijalu a da pri tome zadrzavaju mehanicke karakteristike hibridnih i
mikro-punjenih kompozita [72]. Male dimenzije nano-punilaca obezbeduju bolje
pakovanje Cestica tako da udeo u ukupnoj masi moze iznositi oko 90-95%. Samim tim
je udeo organskog dela manji ¢ime se obezbeduje i niZzi stepen polimerizacione
kontrakcije i poboljsavaju fizicke i mehanicke karakteristike kompozita [38, 73]. Dresch
1 sar. u svom jednogodisnjem klinic¢kom istraZivanju ispituju klinicke parametre nano-
punjenog, hibridnog i mikro-punjenog kompozitnog materijala posle 12 meseci. Autori
od ukupno 147 restauracija nalaze 7 slucajeva post-restaurativne osetljivosti od kojih
samo jedan slu¢aj kod aplikovanog nano-punjenog kompozita [277]. Kao nano-punjeni
kompozitni materijal u ovom istrazivanju je primenjen Filtek Ultimate (3M, ESPE). On
je aplikova i u eksperimentalnoj grupi preko Biodentina i u kontrolnoj grupi. Dakle,
nijedan slucaj post-restaurativne osetljivosti u eksperimentalnoj i samo 4 sluc¢aja u
kontrolnoj grupi mogu se pripisati i dobrim karakteristikama primenjenog nano-
punjenog kompozita. Takode, ovaj rezultat moze biti tumacen i odli¢énim klini¢kim
performansama dvofaznog totalno nagrizajuéeg adhezivnog sistema Kkoji je bio

primenjen u ovom istrazivanju sto je u skladu sa predhodnim studijama [36, 278].
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7. ZAKLJUCCI

Na osnovu dobijenih rezultata laboratorijskog istrazivanja nulte hipoteze su

odbacene 1 moze se zakljuciti sledece:

* Inicijalna savojna cvrstoéa Biodentina je slicna konvencionalnom GJC i
znacajno losija od smolom modifikovanog GJC i kompozitnih materijala. Medutim,
posle 14 dana savojna ¢vrstoca Biodentina znacajno raste i dostize vrednosti smolom
modifikovanog GJC, dok kod kompozitnih materijala postoji trend slabljenja savojne

¢vrstoce u funkciji vremena.

« Inicijalna mikrotvrdoc¢a Biodentina se pokazala nesto slabijom jedino u odnosu
na nanohibridni kompozit. U funkciji vremena, jedino se mikrotvrdo¢a Biodentina
znacajno povecala i dostigla vrednosti nanohibridnog kompozita. Kod drugih materijala,

mikrotvrdoca je ostala nepromenjena osim kod Fuji IX kod koga se neznatno smanjila.

*Biodentin je pokazao najvecu dimenzionalnu stabilnost u poredenju sa
kompozitnim i GJC materijalima. Tokom i posle o¢vrs¢avanja Biodentin je pokazao

manje dimenzionalne promene nego konvencionalni GJC.

*SEM 1 EDS analiza pokazala je nehomogenu strukturu Biodentina koju ¢ine
aglomerati veli¢ine 8-40 um pretezno izgradeni od kalcijum silikatnih Cestica okruzeni
hidratisanim kalcijum silikatnim (CSH) gelom sa dominantnim procentom kalcijuma. U
strukturi Biodentina jo$ se mogu uoditi kristali kalcijum karbonata, kalcijum hidroksida
1 kalcijum fosfata. Stajanjem u vodi dolazi do stvaranja CSH gela §to smanjuje
poroznost materijala ¢ime se mogu objasniti bolja mehanicka svojstva u odnosu na

sveze vezan Biodentin.

« Biodentin ostvaruje dobru marginalnu adaptaciju sa dentinom, koja se ispoljava
smanjenom mikropropustljivo§¢u. Jacina veze sa dentinom Biodentina je u rangu
konvencionalnih GJC, usled odsustva hibridizacije karakteristi¢ne za adhezivne sisteme
preko kojih kompozitni materijali ostvaruju znatno jacu vezu sa dentinom. Primena
Biodentina sa adhezivnim sistemom je kontraindikovana jer onemogucava kristalizaciju

na spoju Biodentina i dentina i dovodi do izrazite mikropropustljivosti spoja.
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Na osnovu dobijenih rezultata klini¢kog istrazivanja nulte hipoteze su potvrdene

I moze se zakljuciti sledece:

* Nije uocCena statisticki znaCajna razlika u ucestalosti post-restaurativne
osetljivosti zuba posle restauracije Biodentinom i kompozitnim ispunom u poredenju sa
konvencionalnom kompozitnom restauracijom. Morfoloske grupe zuba, klase i dubine
lezije nisu uticali na pojavu post-restaurativne osetljivosti. Post-restaurativna osetljivost
nije se pojavila ni kod jednog od 42 restaurirana zuba, dok je osetljivost na hladno ili
zagrizaj postojala kod 4 od 42 restaurirana zuba kompozitnim ispunom bez Biodentina.
Biodentin ima znacajnu prednost u funkciji dentinskog zamenika ispod kompozitnih

ispuna u bo¢noj regiji.

Na osnovu rezultata ove doktorske disertacije moze se zakljuciti da je Biodentin
adekvatan dentinski zamenik sa brojnim prednostima u odnosu na dosadasnje koris¢ene
materijale u pogledu mikrotvrdo¢e, dimenzionalne stabilnosti, rubnog zaptivanja i

biokompatibilnosti.
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Mpunor 1.

UsjaBa o ayTopcTBY

NMoTnucanu-a ap TaTtjaHa CaBuh-CtaHkoBuh

Opoj nHgekca

UsjaBrbyjem
[a je JOKTOpCKa AucepTaumja noa HacrnosoM

NCIMNTUBAHE TPUKAIUUIYM  CUITMKATHOI LEMEHTA (BUOOEHTUH) VY
OYHKUNIN OEHTUHCKOI 3AMEHUKA WCIMOA4 KOMMO3UTHUX UCIYHA HA
BOYHNM 3YBMMA

e pe3yntat COnCTBeHOr UCTpaKnBadkor paaa,

e [a npegnoxeHa guceprtaumja y LENUHU HU Y AenoBuMa Huje Buna npeanoxeHa
3a pgobujakbe OMMNO KOje AgunsioMe npema CTyaujCKMM nporpamuMma gpyrux
BMCOKOLLIKOFICKMX YCTaHOBA,

e [a Cy pe3yntatu KOPeKTHO HaBeaeHUN U

e [a HMCaM KpLMo/na ayTopcka npaBa W KOPUCTUO WHTENEeKTyanHy CBOjUHY
APYrux nuua.

Y beorpapay, MoTtnuc pgokTopaHaa

SN
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Mpunor 2.

U3jaBa 0 MICTOBETHOCTU LUTaMMNaHe U efIeKTPOHCKe
Bep3nje AOKTOPCKOr paaa

Vme n npesnme aytopa ap_TartjaHa Casuh-CtaHkoBuh

bpoj nHaekca

Cryamnjcku nporpam

Hacnos paga WcnvtuBame Tpukanumjym cunukaTtHor uemeHTa (bunogeHtuH) y
PYHKLMjM OEHTUHCKOr 3aMeHMKa Ucnog KOMNO3MTHUX UCnyHa Ha 604HUM 3yBruma

MeHTOp Mpod. ap bpaHucnae Kapagxuh

MoTtnncanu/a Ap_TaTjana Casuh-CtaHkoBuh

W3jaBrbyjem fa je wramnaHa Beps3vja MOr SOKTOPCKOr paja UCTOBETHA €fEeKTPOHCKO)
BEp3nju Kojy caM npefao/na 3a objaBrbuBawe Ha noptany  OurutanHor
penosutopujyma YHuBep3uTteta y Beorpany.

[o3sorbaBam ga ce objaBe MoOjM NMYHM nodaum Be3aHu 3a gobuvjare akagemcKor
3Baka JOKTOpa Hayka, Kao LTO Cy umMe 1 npesnme, roguHa n mecto poherwa u gatym
oagbpaHe paga.

OBM nUYHM nodauyM Mory ce o06jaBUTM Ha MPEXHMM CTpaHuuama aurutasnHe
O6nbnunoTeke, y €NEKTPOHCKOM KaTarnory u 'y nybnvkauvjama YHusepauteta y beorpaay.

Y Beorpagay, MoTnnc pokropaHaa

o

152



Mpwunor 3.

UsjaBa o kopuwhemwy

Oenawhyjem YHuBepauTeTcky 6ubnmoteky ,Ceetosap Mapkosuh® ga y Ourutantm
penosuTopujym YHuBepsuTeta y beorpagy yHece Mojy OOKTOpPCKY AucepTauujy nog
HacrnoBomMm:

NCIMUTUBAHE TPUKAIUUIYM  CUITMKATHOI LEMEHTA (BUOOEHTUH) VY
OYHKUMNIN OEHTUHCKOI 3AMEHUWKA WMCIMOO KOMMO3UTHUX UCIYHA HA
BOYHMM 3YBNMA

Koja je Moje ayTopcKo geno.

IuncepTaumjy ca cBum npunosmma npegao/na cam y enekTpoHckom dopmMaTty norogHom
3a TpajHO apxMBupaHE.

Mojy OOKTOpCKY aucepTaumjy noxpaweHy y QurntanHm penosmtopujym YHuUBep3auTeTa
y Beorpagy mory fa kopucte cBM Koju NowTyjy oapeabe cagpxaHe y ogabpaHom Ttuny
nuueHue KpeatmeHe 3ajegHuue (Creative Commons) 3a kojy cam ce ognyyuo/na.

1. AyTOopCTBO
2. AyTOpCTBO - HEKOMepLUKjanHo

3. AyTOpCTBO — HEKOMEpLIMjanHo — 6e3 npepane

4. AyTOpCTBO — HEKOMEpPLMjanHO — AennT1 No4 UCTMM yCcroBMMa
5. AytopcTtBo — 6e3 npepage
6. AyTOopCcTBO — O€enuTu nog UCTUM ycrioBumMa

(MonMmo ga 3aoKpyXxute camo jedHy OA LWecT noHyheHux nuueHuwu, Kpatak onuc
nuueHumM 4ar je Ha nonefuHu nucta).

Y Beorpagay, MoTnuc gokTopaHaa
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