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Karakterizacija mehaničkih i fizičko-hemijskih svojstava kompozitnih i glas-
jonomernih cemenata 

 

REZIME 
 
U ovoj doktorskoj disertaciji ispitivana su mehanička i fizičko-hemijska svojstva savremenih,  
komercijalno dostupnih dentalnih cemenata. Izvršena je uporedna analiza četiri različita 
samovezujuća dvojno-polimerizujuća kompozitna cementa na bazi smole, Maxcem Elite (Kerr, 
USA), Relyx U200 (3M, ESPE, Germany), Multilink Automix (Ivoclar Vivadent, Liechtenstein) i 
SeT PP (SDI, Australia), glas-jonomer cementa Riva Luting (SDI, Australia) i samovezujućeg glas-
jonomer cementa modifikovanog smolom Riva Luting Plus (SDI, Australia). Osnovna svrha izbora 
materijala različitog sastava i indikacija je bila da se obuhvate sve tri grupe trajnih dentalnih 
cemenata za adhezivnu tehniku cementiranja, kako bi se komparativnom karakterizacijom ispitala 
svojstva što šireg spektra materijala. Kompozitni cementi na bazi smole imaju izvanredna estetska 
svojstva, dobre mehaničke i zadovoljavajuće biološke karakteristike i koriste se za restauracije 
prednjih i bočnih zuba. Međutim, glavni nedostaci ove grupe materijala su polimerizaciona 
kontrakcija, nepotpuna konverzija monomera u polimer i veći porast temperature tokom 
polimerizacije koji može da prouzrokuje termičku traumu u pulpi. Usled polimerizacione 
kontrakcije, spoj zubnih tkiva i ispuna može biti ugrožen, pa se ova pojava smatra glavnim uzrokom 
nastanka mikroprslina, koja dalje omogućava prodor pljuvačke i mikroorganizama. Neizreagovani 
monomeri mogu da se naruše mehanička svojstva i biokompatiblnost ovih materijala. Glas-jonomer 
cementi (GJC) su materijali na bazi vode i jedini pravi samovezujući (samoadhezivni) materijali 
koji imaju antikariogeno dejstvo i sposobnost kontinuiranog oslobađanja fluora bez promene 
fizičkih svojstava. GJC-i nemaju široko rasprostranjenu primenu kao kompozitni cementi na bazi 
smole zbog lošijih mehaničkih svojstava i sporog vezivanja. 
 
Metodom trodimenzionalne korelacije digitalnih slika (3D DIC) izvršena su merenja von Mizesovih 
deformacija i pomeranja u svim ispitivanim materijalima. Takođe, kod ispitivanih materijala 
izmerena je mikrotvrdoća po Vikersu, stepen konverzije i maksimalna temperatura koju ispitivani 
materijali dostižu tokom svetlosne polimerizacije LED lampom, primenom termoparova. Ispitana je 
morfologija karakterističnih oblasti ispitivanih dentalnih materijala različitog hemijskog sastava 
primenom skenirajuće elektronske mikroskopije. 
 
Rezultati dobijeni 3D DIC metodom su pokazali da je kod svih ispitivanih materijala uočeno 
nehomogeno deformaciono polje i da su veće maksimalne vrednosti von Mizesovih deformacija u 
perifernom delu uzoraka, a manje maksimalne vrednosti u centralnom delu. Najveće vrednosti 
maksimalnih deformacija imao je kompozitni cement Multilink Automix, a najmanje vrednosti 
pokazao je glas-jonomer Riva Luting. Na osnovu izmerenih vrednosti pomeranja za sve ispitivane 
kompozitne cemente dobijeno se usled polimerizacione kontrakcije materijala naspramna površina 
uzorka u odnosu na površinu uzorka osvetljenu LED lampom kontrahuje u pravcu centra mase 
materijala. Korišćenjem 3D DIC metoda izmerene su promene polja deformacija i posle 
preporučenog vremena polimerizacije. Najveće izmerene vrednosti pomeranja imao kompozitni 
cement Multilink Automix, a najmanje vrednosti pomeranja pokazao je kompozitni cement Relyx 
U200. Statističkom analizom dobijeno je da su vrednosti Mizesove deformacije u perifernom delu 
uzorka bile su u značajnoj korelaciji sa pomeranjem. Veća vrednost deformacije je bila povezana i 
sa većom vrednošću pomeranja (Pearsonov koeficijent r=0,639; p<0,001). Pozitivna korelacija je 
registrovana i između Mizesove deformacije u centralnom delu uzorka i pomeranjem (Pearsonov 
koeficijent r=0,493; p=0,006). Rezultati mikrotvrdoće su pokazali najveće vrednosti mikrotvrdoće 
neposredno posle polimerizacije kod materijala Relyx U200, a nakon 24h najveće vrednosti 
mikrotvrdoće bile su kod materijala Riva Luting. Porast vrednosti mikrotvrdoće bio je prisutan kod 



svih ispitivanih materijala nakon 24h, što je ukazalo na dugotrajnu reakciju očvršćavanja materijala. 
Statističkom analizom dobijeno je da su vrednosti Relyx U200, Maxcem Elite i Multilink Automix 
pokazali su statistički značajno veće vrednosti tvrdoće u poređenju sa materijalima Riva Luting i 
Riva Luting Plus, dok je SeT PP  imao statistički značajno niže vrednosti tvrdoće u odnosu na ostale 
dentalne cemente, osim Riva Luting (p<0,05). Nakon 24 h Riva Luting i Riva Luting Plus su 
pokazali statistički značajno veću vrednost tvrdoće u poređenju sa ostalim dentalnim cementima 
(p<0,05). Vrednosti tvrdoće materijala Relyx U200 su bile statistički značajno veće u odnosu na 
Multilink Automix, Maxcem Elite i SeT PP (p<0,05). SeT PP je, slično kao i u merenju neposredno 
posle polimerizacije, imao statistički najnižu vrednost tvrdoće od svih ispitivanih materijala 
(p<0,05). Vrednosti tvrdoće dentalnih cemenata neposredno posle polimerizacije i nakon 24 h nisu 
bile statistički značajno različite samo u slučaju materijala Maxcem Elite (p>0,05). Svi ostali 
ispitivani materijali su imali statistički značajno veće vrednosti mikrotvrdoće nakon 24 h u odnosu 
na vrednosti dobijene neposredno posle polimerizacije (p<0,05). Ispitivani kompozitni materijali su 
pokazali značajno povećanje konverzije nakon upotrebe LED lampe u trajanju od 20 s. Najveće 
vrednosti stepena konverzije imali su Multilink Automix i Relyx U200, respektivno, što je i u 
skladu sa rezultatima dobijenim 3D DIC metodom korelacije digitalnih slika i mikrotvrdoće po 
Vikersu. Mikografije ispitivanih materijala ukazuju na nehomogenu stukturu koja se sastoji od 
aglomerata većih i manjih dimenzija, veličine od 2 do 15 μm što znači da u ispitivanim materijalima 
punioci nisu monodisperzni. Svi ispitivani materijali su procentualno najviše imali veličine prečnika 
čestica punioca u opsegu 1,0-2,0 μm. 

Najviše vrednosti maksimalne temperature tokom svetlosne polimerizacije LED lampom pokazao je 
kompozitni cement, Multilink Automix. Veće vrednosti temperatura od dozvoljenih trajale su 
tokom merenja koje je bilo kraće od 1 min za sve ispitivane materijale, što znači da ispitivani 
dentalni cemeni ne bi trebalo da utiču štetno na pulpu. Iako su dobijeni rezultati u dozvoljenim 
granicama, stomatolozi treba da budu svesni toplote koja se stvara u dentalnim cementima tokom 
svetlosne polimerizacije, jer može biti potencijalni izvor ozbiljne povrede pulpe. Uporednom 
analizom svih dobijenih rezultata, kompozitni cement na bazi smole, Relyx U200 pokazao je 
najbolje izbalansirana svojstva u poređenju sa drugim ispitivanim dentalnim cementima. 

Komparativna karakterizacija i analiza je dala jasniji uvid u svojstva ispitivanih dentalnih cemenata 
u odnosu na do sada postojeća istraživanja. Svi ispitivani materijali su komercijalni i dostupni na 
tržištu, primenjuju se na pacijentima širom sveta tako da dobijeni rezultati daju mogućnost za 
inovativnu sistematsku karakterizaciju različitih dentalnih cemenata sa praktičnim doprinosom. 
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Characterization of mechanical, physical and chemical properties of composite and 
glass-ionomer cements 

 

SUMMARY 
 

The aim of this doctoral dissertation is investigation of the mechanical, physical and chemical 
properties of contemporary, commercially available dental cements. Comparative analysis of four 
different self-adhesive resin based dual-curing composite cements, Maxcem Elite (Kerr, USA), 
Relyx U200 (3M, ESPE, Germany), Multilink Automix (Ivoclar Vivadent, Liechtenstein) and SeT 
PP (SDI, Australia), the glass-ionomer cement Riva Luting (SDI, Australia) and the self-adhesive 
resin-modified glass-ionomer Riva Luting Plus r (SDI, Australia) was performed. The main purpose 
of selection of material with different composition and indications was to cover all three groups of 
permanent dental cements for adhesive cementation, in order to investigate the properties of a wide 
range of materials by comparative characterization. Resin-based composite cements have 
outstanding aesthetic properties, good mechanical and acceptable biological characteristics and they 
are used for restorations of the anterior and lateral teeth. However, the major disadvantages of this 
material group are polymerization shrinkage, incomplete monomer to polymer conversion, and a 
higher temperature increase during polymerization that can cause thermal trauma to the pulp. Due to 
polymerization shrinkage, the contact area between dental tissues and restorative material can be 
compromised, and this phenomenon is considered to be the main cause of the marginal microcracks 
formation, which further allows penetration of saliva and microorganisms. Unreacted monomers 
can impair the mechanical properties and biocompatibility of these materials. Glass-ionomer 
cements (GJCs) are water-based materials and the only real self-adhesive materials that have 
anticarcinogenic effect and the ability to release fluorine continuously without changing physical 
properties. GJCs don’t have widespread application as resin-based composite cements due to poorer 
mechanical properties and slow bonding. 

Three-dimensional Digital Image Correlation (3D DIC) was used to measure von Mises strain and 
displacements in all tested materials. Also, Vickers micro hardness, the degree of conversion and 
the maximum materials’ temperature reached during LED light polymerization, using 
thermocouples was measured. The morphology of characteristic areas of the examined dental 
materials of different chemical composition was investigated using scanning electron microscopy 
(SEM). 

The results obtained with the 3D DIC method showed that in all the tested materials a non-
homogeneous strain field was observed. Also, maximum values of von Mises strain were observed 
in the peripheral part of the samples and smaller in the central part. Multilink Automix composite 
cement had the highest values of maximum strain, and the glass-ionomer Riva Luting showed the 
lowest strain values. Based on the measured displacement values for all tested composite cements, 
due to the polymerization shrinkage of the material, the opposite surface of the specimen relative to 
the specimen surface illuminated by the LED lamp shrinks towards the center of material mass. The 
changes in the deformation and displacement fields, even after the recommended polymerization 
time, were measured with 3D DIC method. Multilink Automix composite cement had the highest 
measured displacement values, and the Relyx U200 composite cement showed the lowest 
displacement values. Statistical analysis showed that Mises strain values in the peripheral part of the 
sample were significantly correlated with displacement. A higher deformation value was also 
associated with a higher displacement value (Pearson coefficient r = 0.639; p <0.001). A positive 
correlation was also registered between Mises deformation in the central part of the sample and 
displacement (Pearson coefficient r = 0.493; p = 0.006). The micro hardness results showed that 
material Relyx U200 had the highest micro hardness values immediately after polymerization, and 



after 24 h the highest micro hardness values were found with the Riva Luting material. An increase 
in micro hardness values was present in all tested materials after 24 h, which indicated a long-
lasting material curing reaction. 

Statistical analysis showed that Relyx U200, Maxcem Elite and Multilink Automix values showed 
statistically significantly higher hardness values compared to Riva Luting and Riva Luting Plus 
materials, while SeT PP had statistically significantly lower hardness values compared to other 
dental cements except Riva Luting (p <0.05). After 24 h, Riva Luting and Riva Luting Plus showed 
significantly higher hardness values compared to other dental cements (p <0.05). The hardness 
values of material Relyx U200 were statistically significantly higher compared to Multilink 
Automix, Maxcem Elite and SeT PP (p <0.05). The SeT PP had statistically the lowest hardness 
value of all the materials tested (p <0.05). The hardness values of dental cements immediately after 
polymerization and after 24 h were not statistically significantly different except in the case of 
material Maxcem Elite (p> 0.05). All other tested materials had statistically significantly higher 
micro hardness values after 24 h than micro hardness values obtained immediately after 
polymerization (p <0.05). The tested composite materials showed a significant increase in 
conversion after using an LED lamp for 20 s. Multilink Automix and Relyx U200 had the highest 
degree of conversion, respectively, which is in compliance with the results obtained by the 3D DIC 
method and Vickers micro hardness. The micrographs of the tested materials indicate a non-
homogeneous structure consisting of agglomerates of larger and smaller sizes, ranging from 2 to 15 
μm which means that the fillers in the tested materials are not mono dispersed. All tested materials 
had highest percent of the diameter filler particle in the range of 1.0–2.0 μm. 

Material Multilink Automix showed the highest values of maximum temperature during light 
polymerization by LED lamp. Higher temperature values than it is allowed, lasted less than 1 min 
during the measurement for all the tested materials, meaning that the pulp should not be adversely 
affected by the tested dental cements. Although the results are within acceptable limits, dentists 
should be aware of the heat generated in dental cements during light polymerization, as it can be a 
potential source of serious pulp injury. By comparative analysis of the all obtained results, the resin-
based composite cement, Relyx U200, showed the best balanced properties compared to the other 
tested dental cements. 

Comparative characterization and analysis have provided a clearer insight into the properties of the 
tested dental cements in comparison to the existing research so far. All tested materials are 
commercial, available on the market and they are applicable to patients worldwide so the obtained 
results provide an opportunity for innovative systematic characterization of various dental cements 
with practical contribution. 
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INDEKS SKRAĆENICA I OZNAKA 

 

Kompozitni cement - Stomatološki kompozitni materijal na bazi 
smole  
Restauracija - Postupak kojim se nadoknađuje izgubljena zubna 
struktura kao posledica karijesa ili loma zuba uz očuvanje zubnih 
struktura  
GJC – glas-jonomer cement 
Bis-GMA – Bisfenol-A-glicidil metakrilat 
UDMA – uretan dimetakrilat 
Bis-EMA – Bisfenol-A-etilmetakrilat 
TEGDMA –Trietilen glikol dimetakrilat  
HEMA – 2-hidroksietil metakrilat 
γ-MPS – γ-metakriloiloksipropil trimetoksi silan  
CQ – kamforhinon 
DMAEMA – dimetilaminoetil metakrilat  
BHT – butilhidroksitoluen  
MEHK  – monometil etar hidrohinon 
PMMA –  Polimetil metakrilat 
Kavitet - Prostor unutar zuba koji ostaje nakon što se ukloni tkivo 
Tg – temperatura ostakljivanja 
3D DIC – Trodimenzionalna digitalna korelacija slika 
ɛmises – von Mises deformacija, % 
σ – Napon, MPa 
SD – standardna devijacija 
HV – (Vickers hardness) – mikrotvrdoća po Vikersu  
FTIR – Infracrvena spektroskopija sa Furijeovom transformacijom 
SEM– Skenirajući elektronski mikroskop 
ANOVA – Test analize varijanse 
vol % – Zapreminski udeo 
mas % – Maseni udeo 
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1.UVOD 
 
Cementiranje u stomatološkoj praksi predstavlja postupak u kome se fiksne zubne nadoknade 
privremeno ili trajno vezuju za noseća tkiva, a može biti i završna procedura restauracije fiksnim 
zubnim nadoknadama. Izbor neadekvatnog dentalnog cementa uz napravilnu tehniku cementiranja 
može da ugrozi uspeh protetske terapije. Različiti dentalni cementi koji se koriste za trajno 
cementiranje fiksnih zubnih nadoknada su dostupni na tržištu. Međutim, ova vrsta stomatoloških 
materijala se značajno razlikuje po fizičko-hemijskim, mehaničkim i biološkim svojstvima. 
Dentalni cementi za trajno vezivanje zubnih fiksnih nadoknada trebalo bi da imaju odgovarajuće 
karakteristike kao što su: dobra mehanička otpornost, odnosno čvrstoća i tvrdoća, dobra adhezija za 
površinu zuba i nadoknade, biokompatibilnost, mala vrednost viskoznosti, nerastvorljivost u 
tečnostima, veliki stepen konverzije, optimalno vreme vezivanja i višak vezanog cementa koji se 
lako uklonja. Ipak, teško je sintetisati dentalni cement koji će ispunjavati sve navedene kriterijume. 
 
Poznavanje hemijskih, fizičkih, mehaničkih i bioloških karakteristika dentalnih cemenata je veoma 
važno. Prema svrsi i načinu vezivanja, odnosno očvršćivanja unutar cementa, dentalni cementi se 
dele na: (1) privremene, koji se primenjuju kao sredstva za učvršćivanje fiksnih nadoknada na 
određeno vreme i (2) trajne, koji se primenjuju kao sredstva za trajno učvršćivanje fiksnih 
nadoknada. Dentalni cementi za adhezivnu tehniku cementiranja su od izuzetnog značaja u 
stomatološkoj praksi i u tu grupu materijala spadaju kompozitni cementi na bazi smole, glas-
jonomer cementi i glas-jonomer cementi modifikovani smolom. 
 
Kompozitni materijali imaju izvanredna estetska svojstva, dobre mehaničke i zadovoljavajuće 
biološke karakteristike i koriste se za restauracije prednjih i bočnih zuba. Veći broj kompozitih 
cemenata je svetlosno-polimerizujući, ređe hemijski-polimerizujući odnosno samo-polimerizujući. 
Ova grupa materijala može biti i dvojno-polimerizujuća, a to je u slučaju kada u svom sastavu 
sadrže i fotoinicijatore i hemijske inicijatore. Međutim, dentalni kompozitni cementi imaju i 
određene nedostatke. Glavni problem kod kompozitnih materijala na bazi smole predstavlja 
polimerizaciona kontrakcija, odnosno deformacije koje se javljaju tokom polimerizacije kao i 
nepotpuna konverzija monomera u polimer. Neizreagovani monomeri mogu da difunduju ka pulpi 
ili se mogu izlužiti u oralnu sredinu, čime mogu da se naruše mehanička svojstva i 
biokompatiblnost ovih materijala. Usled pojave polimerizacione kontrakcije može se ugroziti spoj 
zubnih tkiva i ispuna, pa se smatra glavnim uzročnikom nastanka mikroprslina, koja dalje 
omogućava prodor pljuvačke i mikroorganizama. Takođe, tokom reakcije polimerizacije 
kompozitnih cemenata na bazi smole oslobađa se toplota, veći porast temperature tokom 
polimerizacije može da prouzrokuje termičku traumu u pulpi. 
 
Glas-jonomer cementi (GJC) su materijali na bazi vode i jedini pravi samo-vezujući (samo-
adhezivni) materijali. Karakteristika GJC-a koja ih izdvaja od drugih restaurativnih materijala je 
antikariogeno dejstvo i sposobnost kontinuiranog oslobađanja fluora bez promene fizičkih 
svojstava. Jonska migracija može da se odigra samo u prisustvu vode. Glas-jonomer cementi su 
depoi fluora, koji kontinuirano otpuštaju jone fluora u neposrednom kontaktu sa zubnim tkivima. 
Na taj način se ostvaruje antikariogeni efekat kroz formiranje fluorapatita koji je znatno otporniji na 
dejstvo kiselina od hidroksiapatita. Otpuštanje fluorida iz materijala je praćeno vraćanjem jona 
kalcijuma i fosfata iz pljuvačke i okoline u ispunu, što za posledicu ima povećanje otpornosti na 
habanje samog materijala. Glas-jonomer cementi se uglavnom koriste kao dentinski zamenici, kao 
podloga ispod kompozita ili kao ispune na bočnim zubima. Međutim, GJC-i nemaju široko 
rasprostranjenu primenu kao kompozitni cementi na bazi smole zbog lošijih mehaničkih svojstava i 
sporog vezivanja. 
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Sa ciljem da se unaprede fizičke i mehaničke karakteristike, razvili su se glas-jonomer cementi 
modifikovani smolom. Uvođenjem ove grupe glas-jonomer cemenata poboljšane su određene 
karakteristike GJC-a. Organskom smolom, koja je u u sastavu GJC-a modifikovanih smolom 
trebalo je da se prevaziđe osetljivost na vlagu i slabije mehaničke karakteristike konvencionalnih 
GJC-a. Cilj je bio da se poboljšaju karakteristike materijala, ali i da se zadrže kliničke prednosti 
tradicionalnih GJC-a, kao što su dobra veza sa zubnim tkivom, oslobađanje fluorida i zaštita od 
karijesa. Ova grupa materijala ima svojstvo bioaktivnosti odnosno mehanizam adhezije je baziran 
na difuziji i apsorpciji jona. Kod GJC-a modifikovanih smolom, potrebno je ostvariti što veći stepen 
konverzije zbog sadržaja organske smole, odnosno najčešće monomera na bazi 2-hidroksietil 
metakrilata (HEMA), da bi se dobila dobra mehanička svojstva i produžio vek trajanja materijala. 
 
Pored brojnih prednosti svih pomenutih grupa dentalnih cemenata za trajno fiksiranje fiksnih zubnih 
nadoknada, trenutno još uvek ne postoji dentalni materijal koji bi bio idealna zamena za čvrsta 
zubna tkiva. Razumevanje polimerizacione kontrakcije, odnosno deformacija i pomeranja u skladu 
sa svojstvima materijala od izuzetnog je značaja za dalje korišćenje postojećih i unapređivanje 
savremenih dentalnih cemenata. 
 
Predmet istraživanja u ovoj doktorskoj disertaciji je uporedno ispitivanje dentalnih cemenata za 
adhezivnu tehniku cementiranja, odnosno četiri različita samo-vezujuća kompozitna cementa na 
bazi smole (u daljem tekstu kompozitna cementa), jedan konvencionalni glas-jonomer cement i 
glas-jonomer cement modifikovan smolom. Izvršena je detaljna in vitro karakterizacija i analiza 
fizičko-hemijskih i mehaničkih svojstava ispitivanih materijala. 
  
Cilj ove disertacije je bio ispitivanje:  
 

- Polimerizacione kontrakcije metodom 3D digitalne korelacije slika odnosno optičkom 
analizom deformacija i pomeranja dentalnih cemenata tokom polimerizacije,   

- Mikrotvrdoće neposredno posle polimerizacije ispitivanih materijala i nakon 24h,  
- Stepena konverzije kao indikatora za kvalitet polimerizacije ispitivanih materijala,  
- Morfologije karakterističnih oblasti ispitivanih dentalnih materijala različitog hemijskog 

sastava (polimerne matrice ili polikiseline i veličine čestica punioca) primenom skenirajuće 
elektronske mikroskopije i  

- Temperature koju ispitivani materijali dostižu tokom svetlosne polimerizacije LED lampom, 
primenom termoparova.  

 
Dobijeni rezultati će dati jasniji uvid u svojstva ispitivanih dentalnih cemenata u odnosu na do sada 
postojeća istraživanja. Takođe, svi ispitivani materijali su komercijalni i dostupni na tržištu, 
primenjuju se na pacijentima širom sveta tako da dobijeni rezultati daju mogućnost za inovativnu 
sistematsku karakterizaciju tri tipa dentalnih cemenata sa praktičnim doprinosom. 
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2. TEORIJSKI DEO 

2.1 GRAĐA ZUBA 

Morofološki, zub čine 3 osnovna dela (Slika 2.1): kruna zuba (corona dentis), vrat zuba (collum 
dentis)  i koren zuba (radix dentis). Kruna ili krunica predstavlja deo zuba koji je potencijalno 
vidljiv u ustima. Patološka stanja dovode do otkrivanja i korena zuba. Krunu zuba prekriva gleđ. 
Svaki bočni zub ima pet površina: vestibularna površina–površina zuba naspram obraza; lingvalna, 
odnosno palatinalna površina–površina zuba ka jeziku, odnosno nepcu; mezijalna i distalna 
površina–površine za ostvarivanje kontakata sa susednim zubima; okluzalna, tj. grizna površina – 
površina zuba koja služi za žvakanje. Zubi interkaninog sektora imaju umesto okluzalne površine 
sečivnu ivicu odnosno sečivni greben koji služi za odgrizanje hrane. Cavum dentis je šupljina koja 
se nalazi unutar zuba u kojoj je smeštena pulpa. 

Posmatrajaći od okluzalne površine u pravcu desni, krunica se postepeno sužava i prelazi u vrat 
zuba. Vrat zuba je zapravo granica između gleđi koja prekriva krunicu i cementa koji pokriva 
koren/korenove zuba te se često naziva i gleđno-cementni spoj. U fiziološkim, normalnim uslovima 
ovaj spoj se ne vidi jer je prekriven gingivom. 

Deo zuba koji je lociran najvećim delom u kosti je koren odnosno korenovi zuba. Sa svih strana je 
prekriven cementom. Broj i veličina korenova se razlikuje u zavisnosti od vrste zuba. Sekutići, 
očnjaci i premolari (izuzev gornjeg prvog premolara) imaju po jedan koren, donji molari i gornji 
prvi premolar imaju po dva korena, a gornji molari imaju po tri korena. Vrh odnosno apex korena 
koji se nalazi najdublje u kosti, poseduje otvor kroz koji prolazi vaskularno-krvni splet dento-
alveolarnog sistema [1,2]. 

 

Slika 2.1. Morfološka građa zuba [3] 

Histološki zubna tkiva se mogu podeliti na: gleđ (tvrdo zubno tkivo), dentin (tvrdo zubno tkivo), 
cement (tvrdo zubno tkivo) i pulpa (meko zubno tkivo). Specifičnost građe zubnih tkiva ih čini 
jedinstvenim prema ostalim tkivima u ljudskom organizmu [4]. 

Gleđ je najtvrđe biološko tkivo u ljudskom organizmu ako se izuzme proces remineralizacije u 
tankom površinskom sloju. Gleđ obavija u kruničnom delu zuba pulpo-dentinski kompleks u 
predelu krunice zuba. Gleđ ima veliku transparentnost što značajno utiče na boju zuba. Tvrdoća 
gleđi se upoređuje sa tvrdoćom mekog čelika ili gvožđa, a u poređenju sa dentinom, gleđ je pet puta 
tvrđa struktura. Tvrdoća gleđi zavisi od starosti, vrste i mesta na krunici zuba kao i od stepena 
mineralizacije. Gleđ je krta i lomljiva supstanca s obzirom na velike vrednosti tvrdoće, pa mekši, 
elastičniji i stišljiviji dentin, koji je lociran ispod gleđi, smanjuje pritiske i ima ulogu u očuvanju 
integriteta gleđi [5,6]. 
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Farina i saradnici su ustanovili da je osnovni strukturni element gleđi igličasti nano-kristal 
hidroksiapatita (HAP), nalik vlaknu, heksagonalnog preseka [7]. Kristali hidroksiapatita gleđi su 
gusto zbijeni i raspoređeni u organskoj osnovi. Ovi kristali formiraju međusobno paralelne i u 
odnosu na površinu zuba perpendikularne gleđne prizme. HAP predstavlja i osnovnu mineralnu 
komponentu dentina, zubnog cementa i koštanog tkiva. Hidroksiapatit u gleđi čini 96 mas %, dok 
ostatak od 4 mas % čine voda (3 mas %) i proteini gleđi (1 mas %) [8]. 

Ispod gleđi se nalazi dentin, pri čemu je na njihovom spoju gleđno-dentinska granica. Debljina 
kristala hidroksiapatita u dentinu ka gleđno-dentinskoj granici opada, dok je u gleđi ka spolja sve 
veća. Kristali hidroksiapatita ka gleđi su u obliku pločica, a u delovima dentina ka pulpi su 
igličastih. Debljina kristala hidroksiapatita iznosi oko 5 nm [9].  

Dentin (zubna kost) je čvrsto avaskularno mineralizovano, vezivno, vitalno tvrdo zubno tkivo koje 
čini najveći deo zuba, a po strukturi je jako sličan kosti. Sastav je sličan kao kod gleđi, ali sa mnogo 
većim sadržajem organske supstance (oko 28 mas %). Sastoji se od kristala hidroksiapatita i malih 
količina fluorapatita i karbonata, koji su ugrađeni u organsku matricu. Organsku matricu čine 
supstance fosfoproteina, glikoproteina, mukopolisaharida i Korfovih vlakana koji predstavljaju 
mrežu kolagenih vlakana, koja ulaze u dentinske kanaliće i [10]. Osnovni strukturni elementi 
dentina su dentinski tubuli i dentinska masa. Dentin je celom debljinom prožet kanalićima-tubulima 
u kojima se nalaze produžeci ćelija odontoblasta koji prilikom nadražaja izazivaju osetljivost zuba. 
U predelu krunice prekriva ga gleđ, a u predelu korena-cement. Boja dentina varira od žućkaste ka 
sivoj. Dentin se stvara kontinuirano tokom celog života, za razliku od gleđi [1,2,4]. 

Dentinska senzibilnost se karakteriše kratkim oštrim bolom kao reakcija eksponiranog dentina 
termičkim, osmotskim, hemijskim i taktilnim agensima, a koji ne mogu da se pripišu nijednom 
zubnom oboljenju ili defektu [11]. Glavna histološka karakteristika dentina je njegova tubularna 
struktura ispunjena dentinskim likvorom, koja povezuje pulpu i gleđno-cementnu granicu. 
Dentinski likvor se nalazi u dentinskim tubulima i njegovo pokretanje mehanizmom stimulacije 
nervnih vlakana dovodi do bolne senzacije [12]. Post-restaurativna osetljivost se karakteriše 
pojavom neprijatnosti u vidu iznenadnog kratkotrajnog bola koji može da se  javi na hladno, toplo 
ili tokom žvakanja [4]. Javlja se tokom preparacije zuba u restaurativnoj stomatologiji. Pacijenti 
ovo često doživljavaju kao “iznenadnu neprijatnost” čak i na meku hranu koja nestaje odmah po 
prestanku žvakanja. Različite studije istraživanja postoperativne osetljivosti su sprovedene, ali se i 
dalje nije razjašnjeno šta dovodi do njene pojave [13].  

Cement je mineralizovano zubno tkivo koje je jako slično kosti. Prekriva zub u predelu korena i 
najdeblji je na njegovom vrhu. Kao i dentin, i cement ima kanalikularnu građu i u tim kanalićima se 
nalaze vlakna koja fiksiraju zub za zubnu alveolu. Stvara se tokom celog života [14]. 

Pulpa je jedina mekotkivna struktura zuba, izgrađena od vezivnog tkiva u kom su raspoređene 
različite ćelije odontoblasti, fibroblasti, fibrociti, histiociti, limfociti, mastociti i mezenhimalne 
ćelije i krvni i nervni sudovi. Smeštena je u zubnoj duplji (rogovi i telo pulpe) i zubnim kanalima 
[15]. Sastoji se od ćelija, vlakana, krvnih i limfnih sudova. Sa svih strana okružena je dentinom. 
Dentin i pulpa su tkiva mezenhimnog porekla i razvijaju se iz dentalne papile. Ova dva tkiva su 
morfološki različita, ali funkcijski usko povezana i čine jednu celinu, Slika 2.2 [5]. 
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D - dentin 
PD – predentin 

OD – odontoblasti 
P – pulpa 

Slika 2.2. Pulpo-dentinski kompleks [3] 

2.1.1 Veza restaurativnih materijala i tvrdih zubnih tkiva 

Veza restaurativnih materijala za čvrsta zubna tkiva predstavlja najveći problem restaurativne 
stomatologije. Adhezivna veza se ostvaruje između čvrstih zubnih tkiva i dentalnih materijala. Na 
kvalitet adhezivne veze utiče zastupljenost tečnosti u tkivima i kvalitet materijala. Veća 
zastupljenost vode u dentinu, kao i veći sadržaj organskih materija čini ovo tkivo zahtevnijim za 
ostvarivanje adhezivne veze sa restaurativnim materijalom u poređenju sa gleđi. Faktori koji utiču 
na kvalitet veze ispuna sa dentinom su njegova slabija mineralizacija od gleđi, znatna količina 
kolagena, hidrofilnost površine, mali površinski napon i prisustvo dentinskih kanalića ispunjenih 
tečnošću. Na kvalitet adhezivne veze utiču i pritisak u pulpi kao i preostala debljina dentina koja 
učestvuje u formiranju veze [16].  

Faktori koji utiču na vezu restaurativnih materijala i zubnih tkiva su brojni i vezani su za hemijska i 
fizička svojstva supstrata koji se spajaju: gleđ i dentin sa jedne strane a restaurativni materijal sa 
druge. Oralno okruženje, vlažna sredina, fizički stresovi, temperaturne razlike, pH vrednosti 
pljuvačke, ishrana i navike žvakanja u velikoj meri utiču na interakciju između materijala i zubnih 
tkiva [17]. 

Uprkos dosadašnjim istraživanjima i tehnološkim mogućnostima, iako je veza između gleđi i 
savremenih restaurativnih materijala ostvarena na zadovoljavajućem nivou, problem veze između 
dentina i materijala još uvek nije rešen. Ovaj problem predstavlja veliki  izazov za istraživače, jer i 
dalje ne postoji opšte prihvatljivo rešenje. 

2.2 DENTALNI CEMENTI 
 
Cementiranje u stomatološkoj praksi predstavlja postupak u kome se zubne nadoknade fiksiraju za 
noseća tkiva. To je i završna procedura restaurativnog tretmana fiksnim zubnim nadoknadama, pa 
izbor neadekvatnog dentalnog cementa uz nepravilnu tehniku cementiranja može da ugrozi uspeh 
protetske terapije fiksnim nadoknadama. 
 
Poznavanje hemijskih, fizičkih, mehaničkih i bioloških karakteristika dentalnih cemenata je veoma 
važno. Prostor između fiksnih nadoknada i brušenog zuba popunjava se dentalnim cementom ili 
sredstvom za fiksaciju. Načini retencije fiksnih nadoknada na brušenim zubima podrazumevaju 
mehaničku (neadhezivnu) fiksaciju, mikromehaničko lepljenje i adheziju. Često se koristi 
kombinacija navedenih mehanizama. 
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Prema svrsi i načinu vezivanja odnosno očvršćivanja unutar cementa, dentalni cementi se dele na: 
• Privremene (primenjuju se kao sredstva za učvršćivanje fiksnih nadoknada na određeno vreme) 
• Trajne (primenjuju se kao sredstva za trajno učvršćivanje fiksnih nadoknada). 
 
Privremeni cementi mogu da ostanu u ustima kao vezivni materijal kraće ili duže vreme. Njihova 
mehanička svojstva su najslabija u grupi cemenata. Dejstvom toplote proces očvršćavanja ovih 
cemenata se ubrzava. To je prednost kod privremene fiksacije zubnih nadoknada. Karakteristike 
privremenog cementa su: biokompatibilnost, prihvatljiva debljina sloja, kratko vreme očvršćavanja, 
lakše rukovanje kliničara u radu sa materijalom, mogućnost laganog i potpunog uklanjanja iz fiksne 
nadoknade. 
 
Trajni cementi se prema osnovnom mehanizmu delovanja dele na dve grupe: cementi za 
konvencionalnu tehniku cementiranja (cinkfosfatni cement, polikarboksilatni cement) i cementi za 
adhezivnu tehniku cementiranja (kompozitni cementi na bazi smole, glas-jonomer cementi i glas-
jonomer cementi modifikovani smolom) [18-23]. 
 
2.2.1. Kompozitni cementi  
 
Dentalni kompozitni materijali na bazi smola su prvi put sintetisani sredinom 60-tih godina. U 
početku se njihova primena bazirala na restauraciji ispuna na prednjim zubima. Razvojem 
kompozitnih materijala i adhezivnih sistema njihova primena se proširila i na polje restauracije 
bočnih zuba. Istraživanja kao i razvoj novih kompozitnih materijala na bazi smola koji imaju 
adhezivna svojstva je i dalje u toku kako bi se unapredile karakteristike i poboljšali nedostaci te 
grupe materijala [24].  
 
2.2.1.1. Hemijski sastav kompozitnih cemenata 
 
Kompoziti su umreženi materijali koji poseduju trodimenzionalnu strukturu sačinjenu od najmanje 
dve hemijski različite komponente između kojih postoji vidljiva međusobna granica [25].  
 
Osnovne komponente kompozitnih materijala su: organska komponenta (polimerna ili organska 
matrica), neogranska komponenta (punioci) i organsko-neorgansko vezivno sredstvo (vezujući 
agens). Kompozitni materijali sadrže i druge dodatake kao što su stabilizatori boje, inhibitori i 
inicijatori za mehanizam očvršćavanja, rendgenski kontrastna sredstva i dr.  
 
Organska komponenta (polimerna matrica) kompozitnih materijala 
 
Hemijski sastav organske komponente najčešće je na bazi dimetakrilata, silorana ili ormocera. 
 
Polimerna matrica na bazi dimetakrilata 
 
Polimerna (organska) matrica se, kod većine komercijalnih materijala, sastoji od smeše 
dimetakrilatnih monomera velike molekulske mase. Ovu grupu najčešće čine Bisfenol-A-glicidil 
metakrilat (Bis-GMA)  i/ili uretan dimetakrilat (UDMA)  i trietilen glikol dimetakrilat (TEGDMA). 
TEGDMA je razblaživač, smanjuje viskoznost i utiče na povećanje stepena konverzije. Ostali 
monomeri koji se koriste su uglavnom modifikacije pomenutih monomera. Izbor monomera je od 
izuzetnog značaja i može da utiče na reaktivnost, bubrenje polimera, sorpciju vode i mehaničke 
karakteristike kompozitnog materijala [26].  
 
Bis-GMA (M=512 g/mol) je najčešće bio u sastavu kompozitnih materijala (kompozitnih smola) 
kada se ova grupa materijala pojavila u stomatologiji. Bis-GMA je molekul koji sadrži dva 
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centralno postavljena benzenova prstena i terminalne metakrilatne grupe na kojima dolazi do 
radikalne polimerizacije (Slika 2.3). Benzenovi prstenovi izazivaju krutost kod Bis-GMA. Bis-
GMA nastaje u reakciji jednog molekula bis-fenola A i dva molekula glicidil metakrilata (GMA). 
Polimer na bazi Bis-GMA pokazuje dobra mehanička svojstva i relativno malu kontrakciju pri 
polimerizaciji. Viskoznost ovog monomera ima visoku vrednost i iznosi 1,0-1,2 kPa·s [27]. Razlog 
ovome su hidroksilne grupe prisutne u jezgru i π-π interakcija koju daju aromatični prstenovi u 
monomeru. Kod ovog monomera ograničeno je dodavanje čestica punioca i smanjena je 
pokretljivost molekula tako da se dobijaju niske vrednosti stepena konverzije. Takođe, jedan od 
razloga je visoka vrednost viskoznosti Bis-GMA na sobnoj temperaturi. Posebno je važno naglasiti 
da može da se naruši biokompatibilnost materijala zbog nižih vrednosti stepena konverzije i 
zaostalih neizreagovanih monomera [28]. Polimer sa osnovnim monomerom Bis-GMA u svom 
sastavu ima sklonost ka lomu, habanju i osetljivost na vodu. Da bi se izbegli pomenuti nedostaci, 
dodaju se monomeri sa manjim molekulskim masama, kao razblaživači sa udelom od 20-50 mas % 
[29]. 
 

 
Slika 2.3. Molekul Bis-GMA 

 
Jedan od češće korišćenih monomera, pored Bis-GMA, je uretan dimetakrilat, koji je prikazan na 
Slici 2.4. Molekulska masa UDMA je nešto manja u odnosu na Bis-GMA i iznosi 470 g/mol. 
Prednosti ovog monomera su niža vrednost viskoznosti (η = 8-10 Pa·s), veća fleksibilnost i lakša 
rotacija monomera. Ovaj monomer je reaktivniji od Bis-GMA. Istraživanjima je pokazano da ima 
veću vrednost stepena konverzije, veći stepen umrežavanja i veću brzinu polimerizacije [28,30]. 
Dobijeni polimer ima lošija mehanička svojstva pa se uglavnom koristi u kombinaciji sa Bis-GMA 
[31]. Takođe, polimer na bazi UDMA je manje osetljiv na stajanje u vodi u odnosu na polimer na 
bazi Bis-GMA. Parcijalnom supstitucijom Bis-GMA molekula sa molekulom UDMA postiže se 
veći stepen konverzije i veće vrednosti zatezne čvrstoće kompozitne smole. 

 

 
Slika 2.4. Molekul UDMA 

 
Bisfenol-A-etilmetakrilat (Bis-EMA) je monomer koji takođe čini polimernu matricu u 
kompozitnim smolama. Ovaj monomer ne sadrži hidroksilne grupe (Slika 2.5) što predstavlja 
značajnu  razliku u odnosu na Bis-GMA monomer. Vrednost molekulske mase Bis-EMA iznosi 540 
g/mol. 

 
Slika 2.5. Molekul Bis-EMA 
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TEGDMA je fleksibilni monomer manje molekulske mase, čija je vrednost 286 g/mol. Ovaj 
monomer ima  niže vrednosti viskoznosti (η = 0,05 Pa·s) i zato se najčešće kombinuje sa Bis-GMA. 
Fleksibilnost ovog monomera predstavlja prednost u polimernoj matrici kompozitne smole jer 
kompenzuje krutost Bis-GMA i povećava unakrsno povezivanje monomera. TEGDMA je linearni 
monomer koji ima dve terminalne metakrilatne grupe (Slika 2.6). Dodavanjem TEGDMA smanjuje 
se viskoznost, temperatura staklastog prelaza i očvršćavanje polimerne mreže, a  povećava 
reaktivnost, brzina kojom se dostiže maksimalna vrednost stepena konverzija i gustina umrežavanja 
polimera. Međutim, dodavanjem ovog monomera povećava se polimerizaciona kontrakcija i stepen 
upijanja vode, a smanjuje se otpornost materijala [28]. S obzirom da je TEGDMA hidrofilan i lako 
prodire u tkiva, njegova biokompatibilnost može biti narušena, pa se u nekim istraživanjima 
predlažu veći, hidrofobni i biokompatibilniji molekuli [32].  
 

 
Slika 2.6. Molekul TEGDMA 

 
Jedan od najčešće korišćenih funkcionalnih monomera je monometakrilat [33]. Ovaj tip monomera 
ima male vrednosti molekulske mase, dobro rastvara u vodi, acetonu i alkoholu. S obzirom da je 
hidrofilan, od izuzetnog je značaja za proces adhezije [34]. 
 
Organska komponenta je uglavnom odgovorna za nedostatke kompozitnih materijala kao što su: 
polimerizaciona kontrakcija, visok stepen termičkog širenja, poroznost, apsorpcija vode i niže 
vrednosti otpornosti na habanje. Kada su u pitanju monomeri Bis-GMA i TEGDMA treba obratiti 
pažnju na njihovu koncentraciju u polimernoj matrici, s obzirom da manji sadržaj molekula Bis-
GMA i proporcionalno veći sadržaj molekula TEGDMA dovodi do većih vrednosti polimerizacione 
kontrakcije. Međutim, ukoliko se zameni Bis-GMA sa TEGDMA monomerom smanjuje se 
vrednost čvrstoće pri sabijanju materijala [35].  
 
Izmerene vrednosti polimerizacione kontrakcije za Bis-GMA monomer iznose oko 5,2 %, a za 
TEGDMA oko 12,5 %. Ove vrednosi su značajno veće u poređenju sa vrednostima polimerizacione 
kontrakcije izmerenih kod konvencionalnih kompozita (2-3 %). Čestice punioca su odgovorne zbog 
ove razlike jer one čine oko 60 % zapremine konvencionalnih kompozita. Interesantno je 
napomenuti da je kod mikropunjenih kompozita zapreminski udeo punioca manji i iznosi oko 40 %, 
ali polimerizaciona kontrakcija ima slične vrednosti kao kod hibridnih kompozita upravo zbog 
organske komponente [36]. 
 
Proizvođači na stomatološkom tržištu su razvili kompozitne materijale koji u svom sastavu sadrže 
Bis-GMA ili UDMA kao osnovu polimerne matrice. Međutim, svaki od ovih kompozitnih 
materijala ima svoje prednosti i nedostatke tako da se i dalje razvijaju nova jedinjenja koja bi mogla 
da unaprede kompozitne materijale.  
 
Polimerna matrica na bazi silorana  
 
Polimerna matrica na bazi silorana je izgrađena iz polisiloksana, koji je hidrofoban, i epoksidnog 
prstena koji ima glavni uticaj na fizička svojstva i manje vrednosti polimerizacione kontrakcije u 
poređenju sa drugim organskim matricama. Silorani se umrežavaju katjonskom polimerizacijom, 
dok se kod metakrilata odigrava radikalna polimerizacija. Fotoinicijatorski sistem je zasnovan na tri 
komponente: kamforhinon (apsorbuje svetlost), amin (u svojstvu donora elektrona) i soli joda. 
Svetlosno ekscitiran kamforhinon reaguje sa elektronskim donorom koji dovodi do oslobađanja 
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kiselih katjona iz soli joda. Dolazi do otvaranja epoksidnih prstenova koji smanjuju polimerizacionu 
kontrakciju [37].  Weinmann i saradnici su došli do zaključka da su kod kompozitnih smola na bazi 
silorana niže vrednosti polimerizacione kontrakcije i da iznose manje od 1 % [38]. Jedna od 
prednosti ovih monomera je smanjena apsorpcija vode, kao i rastvorljivost u vodi [39].  
 
Polimerna matrica na bazi ormocera 
 
Polimerna matrica na bazi ormocera sadrži i organsku i neorgansku komponentu koja je vezana za 
organske polimere preko multifunkcionalnih silanskih molekula. To je glavna razlika  u odnosu na 
konvencionalne kompozitne materijale. Organski deo matrice na bazi ormocera formira 
trodimenzionalnu mrežu odmah posle polimerizacije. Prednost ormocera je da, u poređenju sa 
hibridnim kompozitima, sa istim sadržajem punioca dovode do manje polimerizacione kontrakcije 
[40], a pri manjoj koncentraciji punioca, vrednosti polimerizacione kontrakcije su slične sa 
vrednostima polimerizacione kontrakcije konvencionalnih kompozita [41]. 
 
Neorganska komponenta kompozitnih materijala 
 
Neorganska komponenta kompozitnih materijala odnosno punioci čine čestice, kao što su: kristalni 
kvarc, pirogeni koloidni silicijum dioksid, fluoroaluminosilikatno staklo, bor-silikatno staklo, 
barijum-alumino-silikati, stroncijum, litijum, cirkonijum, barijum sulfat i itrijum trifluorid [42]. Čist 
silicijum-dioksid se najčešće koristi kao punioc. Punioci na bazi fluorida se dodaju u određene 
adhezivne sisteme  zbog svog anti-kariogenog potencijala. Čestice neorganskih punioca mogu biti 
različitih veličina i oblika i to utiče na svojstva kompozitnih materijala, a dodaju se polimernoj 
matrici do njenog zasićenja. Punioci u kompozitnoj smoli imaju ulogu da poboljšaju fizičko-
mehanička svojstva materijala. Punioci se dodaju i adhezivnim sistema kako bi povećali zateznu i 
savojnu čvrstoću, kao i debljinu sloja [43]. U zavisnosti od veličine, punioci mogu biti: makro-
punioci koji su prosečne veličine 1-5 µm; mikro-punioci koji su prosečne veličine 0,04-0,2 µm; 
nano-punioci koji su prosečne veličine primarnih čestica 20-75 nm [44].  
Veličina čestica može dosta da da se razlikuje u zavisnosti od kompozitnog materijala. Čestice 
punioca poseduju različita svojstva kao što su [45,46] : 
- čestice pirogenog koloidnog silicijuma veličine od 0,05 do 0,1 mikrona su  inertne i imaju nizak 

koeficijent termičkog širenja. Kompozitne smole sa ovim tipom čestica su bolje polirane;  
- kvarc je stabilan, ima visoku vrednost koeficijenta termičkog širenja i veliku vrednost tvrdoće, 

tako da ta svojstva mogu da utiču na lošiji stepen poliranosti površine; 
- barijumovo silikatno staklo i itrijum trifluorid imaju srednje vrednosti tvrdoće i mogu da 

otpuštaju jone fluora u okolinu. 
 

Punioci po svojoj strukturi i hemijskom sastavu ulaze u sastav kompozitnih materijala jer :  
- veća koncentracija punioca smanjuje polimerizacionu kontrakciju; 
- poboljšavaju mehaničke karakteristike;  
- mogu da se poboljšaju razne estetske karakteristike;  
- punioci na bazi stakla mogu da deluju kao nosioci rezistencije sekundarnog karijesa i smanjuju 

visoke vrednosti koeficijenta termičkog širenja monomera na bazi metakrilata.  
 
Punioci se razlikuju po veličini, prema površinskoj hrapavosti, prisustvu funkcionalnih grupa i 
hemijskom sastavu. Najčešći oblik punioca je sferan. Sferan oblik punioca utiče na povećanje 
otpornosti na lom i sa ovim oblikom sadržaja punioca u materijalu može biti veći. Kod punioca 
nepravilnog oblika koncentracija napona se javlja na oštrim ivicama. Prosečan udeo punioca kod 
hibridnih kompozita je 70-80 mas %, kod mikro punjenih 50-55 mas %, a kod nano punjenih 70-85 
mas % [47]. Treba naglasiti da je optimalna koncentracija punioca od izuzetnog značaja jer povećan 
sadržaj punioca dovodi do viskoznije kompozitne smole koja je neadekvatna za kliničku primenu. 
Tada je potrebno dodati veću količinu diluenata [48]. 
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Organsko-neorgansko vezivno sredstvo  
 
Vezivno sredstvo odnosno vezujući agens predstavlja organsko-neorgansko jedinjenje koje svojim 
organskim delom formira kovalentne veze sa polimernom matricom, a istovremeno reaguje sa 
puniocem i formira jonske veze tipa Si-O-Si. 
 
Potrebno je ostvariti dobru vezu između polimerne matrice i čestica punioca. Ukoliko se ostvari 
dobra veza, fleksibilnija matrica može da utiče na čestice punioca koje imaju veće vrednosti 
krutosti. Vezujući agens poboljšava fizička i mehanička svojstva kompozitnih materijala, ali i 
sprečava curenje vode duž dodirne površine polimerne matrice i punioca [49]. Ovo sredstvo 
omogućuje sprečavanje hidrolitičke degradacije veze punioci-smola i dobru raspodelu napona 
između smole i punioca. Organosilani predstavljaju najčešće korišćeno vezivno sredstvo za 
povezivanje čestica neorganskog punioca i matrice na bazi smole. Glavni predstavnik ove grupe 
jedinjenja je γ-metakriloiloksipropil trimetoksi silan (γ -MPS). Agens na bazi silana je bifunkcijski 
molekul koji se na jednom kraju vezuje za hidroksilne grupe neorganskih punioca putem reakcije 
polikondenzacije i tako ostvaruje siloksanske veze.  
 
Na drugom kraju molekula, metakrilne grupe polimerizuju pri hemijskoj ili fotohemijskoj aktivaciji. 
Silani omogućavaju formiranje veze sa puniocima na bazi silicijuma i umrežavanje preko 
metakrilnih grupa. Time se obezbeđuje dobra veza između organskog i neorganskog dela 
kompozitnog materijala. Silani smanjuju površinski napon punioca i na taj način povećavaju 
kvašenje smole puniocima. Vezujuća sredstva se nalaze u tankom sloju u kompozitnoj smoli i čine 
1-6 % težine punioca. Ova veza je značajna jer omogućava pravilnu raspodelu opterećenja 
kompozitnog materijala u funkciji žvakanja [50]. 
 
Ostali dodaci u kompozitnim materijalima 
 
Inicijator-aktivator sistemi 
 
Kompozitni materijali sa dimetakrilatnim monomerima u svom sastavu polimerizuju mehanizmom 
radikalne polimerizacije. Inicijacija počinje sa slobodnim radikalima. Aktivacija inicijatora može 
biti  hemijska (polimerizaciju pokreće hemijska reakcija) ili svetlosna (postoji aktivacija svetlosnim 
izvorom).  
 
Hemijski-polimerizovani dentalni kompozitni cementi se uglavnom sastoje iz dvokomponentnog 
sistema pasta- pasta. Najčešće se u jednoj komponenti nalazi aktivator-aromatični tercijarni amin, a 
u drugoj komponenti inicijator-benzoil peroksid. Mešanjem dve paste dolazi do reakcije inicijatora i 
aktivatora, formiraju se slobodni radikali i tako počinje reakcija radikalne polimerizacije. Vreme 
vezivanja kompozitnih materijala ovim putem je, po preporukama proizvođača, od 3 do 5 minuta i 
zavisi od koncentracije inicijatora i akceleratora polimerizacije u njihovom sastavu. Hemijska 
aktivacija kompozitnih materijala ima nedostatake kao što su: dugo vreme vezivanja, zaostajanje 
mehurića vazduha koji nastaju mešanjem dvokomponentnog sistema pasta-pasta, povećanu 
poroznost kompozitnog materijala, itd. Iz tog razloga, razvijeni su  svetlosno (foto)-polimerizujući 
kompozitni cementi kod kojih je brzina polimerizacije kontrolisana svetlosnim izvorom primenom 
foto-senzitivnog inicijatorskog sistema i aktivirajućeg svetlosnog izvora. 
 
Za reakciju svetlosne polimerizacije emisioni spektar svetlosnog izvora (lampe) treba da ima 
odgovarajuće talasne dužine. Intenzitet svetlosti čija je talasna dužina odgovarajuća za aktivaciju 
fotoinicijatora treba da bude optimalan, da bi reakcija polimerizacije tekla adekvatnom brzinom. 
Takođe, za dobijenje visoke vrednosti stepena konverzije monomera u polimer potrebno je da 
vreme osvetljavanja površine nepolimerizovanog kompozitnog materijala bude dovoljno dugo. 
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Debljina kompozitnog cementa utiče na kvalitet reakcije polimerizacije. Za svetlosne izvore i 
dentalne cemente koji se upotrebljavaju u praksi za restauraciju, debljina materijala koji se 
polimerizuje ne sme da bude veća od 2 mm, da bi intenzitet svetlosti bio zadovoljavajući i u 
najdubljem sloju.  Iz ovog razloga postoje različite karakteristike lampi (emisioni spektar, eksitansa, 
vreme osvetljavanja dentalnog materijala). Za odabir vrste svetlosnog izvora odnosno lampe važan 
je i sastav dentalnog cementa jer u svom sastavu ovi materijali mogu da sadrže različite 
fotoinicijatore koji se aktiviraju na različitim talasnim dužinama [51].  
 
Svetlosni izvori koji se koriste u stomatološkoj praksi su: halogene (kvarcne sa užarenim vlaknom 
od volframa), plazma (ksenonske), laserske (argonske) i najčešće LED lampe (plave fotodiode). 
Halogene i plazma lampe proizvode belu svetlost u rasponu talasnih dužina između 400 i 500 nm. 
Bela svetlost se prevodi u plavu svetlost posebnim filterima. Laserske i LED lampe proizvode plavu 
svetlost vidljivog dela spektra [52]. Glavna prednost lampi koje emituju vidljivu svetlost je 
smanjujeni rizik od oštećenja mekih tkiva pacijenta i čula vida stomatologa. Laserske lampe su 
izuzetak s obzirom da pacijent i stomatolog moraju da imaju posebnu zaštitu, a pri tome stomatolog 
mora pažljivo da rukuje sa lampom.  LED lampe ne emituju infracrveno zračenje pa se u literaturi 
često zovu i hladne lampe [53]. LED lampe su sve češći izbor stomatologa jer u odnosu na halogene 
imaju mnoge prednosti kao što su: višestruko duži vek trajanja, ne menjaju svoje karakteristike 
(eksitancu lampe i oblik spektra emitovane svetlosti), ne zahtevaju filtere, manje se zagrevaju 
tokom rada (za izvor imaju fotodiode, a ne užareno vlakno), u odnosu na angažovano vreme 2 do 3 
puta su efikasnije uz 10 puta manji utrošak energije u poređenju sa ostalim, itd [54]. Međutim, 
nedostatak LED lampi je uzak plavi spektar, tako da kompozitni materijal u svom sastavu mora da 
sadrži fotoinicijator ili fotoinicijatore koji se aktiviraju u tom spektru. Veliki broj fotoinicijatora se 
aktivira na talasnim dužinama koje su daleko od maksimuma spektra LED lampe. Minimalna 
iradijansa odnosno gustina snage emitovane svetlosne energije koja je potrebna za reakciju 
polimerizacije kompozitnog materijala je 300 mW/cm2, a većina svetlosnih izvora koji se koriste za 
ovu primenu emituju gustinu snagu u rasponu od 600 do 800 mW/cm2 [55]. 
 
Inicijatori polimerizacije  
 
Najčešće korišćen sistem fotoinicijatora u komercijalnim kompozitnim materijalima predstavlja 
kombinacija kamforhinona (CQ) i tercijarnih alifatičnih amina, (dimetilaminoetil metakrilat, 
(DMAEMA)). CQ ima apsorpcionu krivu koja se kreće između 400 nm i 500 nm sa maksimumom 
apsorpcije na oko 470 nm [56]. Molekuli nekih fotoinicijatora, kao što je benzil metil etar, daju 
slobodne radikale potrebne za početak reakcije polimerizacije, tako što apsorbuju svetlosnu energiju 
određene talasne dužine i razlažu se. Molekuli drugih fotoinicijatora kao što je  kamforhinon, 
apsorbuju svetlosnu energiju različitih talasnih dužina, pobuđuju se i u pobuđenom stanju reaguju sa 
koinicijatorom. Polimerizacija se odvija tako što pod uticajem svetlosne energije dolazi do 
aktivacije fotoinicijatora koji prelazi u ekscitirano stanje. Koinicijator ne apsorbuje svetlost, ali 
reaguje sa aktiviranim fotoinicijatorom i dovodi do stvaranja slobodnih radikala. Slobodni radikali 
zatim iniciraju proces polimerizacije i molekuli monomera se brzo vežu u duge polimerne lance. 
Sâm CQ bez koinicijatora je odgovoran za  malu brzinu polimerizacije i značajno manji stepen 
konverzije u odnosu na npr. CQ/amin sistem, što je klinički neprihvatljivo [57]. Ukoliko je potrebno 
da se poveća efikasnost polimerizacije pri manjoj koncentraciji inicijatora, dodaju se koinicijatori. 
Iako su klinički prihvatljivi, fotoinicijatorski sistem CQ/amin ima određene nedostatke kao što su 
nedovoljan stepen konverzije, toksičnost sistema i negativan uticaj na estetska svojstva. Sistem 
fotoinicijatora zavisi od viskoznosti kompozitne smole i odnosa njihovih koncentracija. Istraživanja 
su pokazala da se povećanjem koncentracije CQ povećava stepen konverzije i poboljšavaju 
mehanička svojstva dobijenog polimera [58]. Međutim, iznad određene koncentracije CQ ne dolazi 
do poboljšanja svojstava materijala. Takođe, biokompatiblnost kompozitnih smola može da se 
naruši usled neizreagovalih komponenti sistema fotoinicijatora koje mogu da se izlužuju iz 
materijala [59]. Naučnici rade na usavršavanju postojećih i razvijanju novih, efikasnih i netoksičnih 
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fotoinicijatorskih sistema sa ciljem da se prevaziđu navedeni nedostaci. Kao zamena za 
kamforhinon, koriste se  1-fenil-1,2-propandion, difenil (2,4,6-trimetilbenzoil) fosfin oksid, 
monoacil fosfin oksid (MAPO) ili biacil fosfin oksidi (BAPO). Ovi fotoinicijatori doprinose 
poboljšanju estetskih svojstava kompozita, smanjuju sadržaj kamforhinona koji daje žućkastu 
nijansu kompozitima, a poboljšavaju efikasnost polimerizacije. U savremenim komercijalnim 
materijalima prisutnim na stomatološkom tržištu mogu da se nađu fotoinicijatori koji su zamena za 
CQ [60-62]. Primena 1-fenil-1,2-propandiona, kao zamena za deo od ukupne koncetracije 
kamforhinona, smanjuje nastanak napona u materijalu s tim da ostaje isti stepen konverzije i 
otpornost na rastvorljivost kompozita [63]. Takođe, primenom MAPO kao fotoinicijatora, povećava 
se stepen konverzije sa kraćim vremenom izlaganja kompozita konvencionalnim halogenim 
lampama [61]. 
 
Inhibitori polimerizacije  
 
Inhibitori su hemijski agensi koji imaju sposobnost da spreče autopolimerizaciju kompozitne smole 
[62]. Inhibitori koji su dodati u dentalne smole se u stvari ponašaju kao antioksidanti koji mogu da 
vežu slobodne radikale koji potiču od prerano odreagovanih inicijatora. Posebno u ekstremnim 
uslovima skladištenja, kao što je visoka temperatura (npr. tokom transporta), neki molekuli 
inicijatora mogu da se razgrade ili da spontano reaguju da bi formirali radikale. Inhibitori i 
usporivači će tada prestankom aktivacije slobodnih radikala sprečiti spontanu inicijaciju i 
propagaciju tokom polimerizacije [65]. Kao takvi, inhibitori utiču na vreme trajanja reakcije 
polimerizacije. Potrebna koncentracija inhibitora zavisi od trajne nestabilnosti monomera u 
adhezivu (akrilat u poređenju sa metakrilatom). Uticaj inhibitora na celokupnu reakciju 
polimerizacije je zanemarljiv, jer se koriste samo minimalne količine inhibitora. Kada počne 
hemijski ili svetlosno inicirana polimerizacija (Slika 2.7), formiraće se mnogo veća količina 
radikala, što prevazilazi količinu inhibitora. Radikali koji se formiraju na početku reakcije će biti 
neutralizovani malom količinom inhibitora, nakon čega će početi reakcija polimerizacije, inicirana 
viškom raspoloživih radikala [66]. Međutim, velike koncentracije inhibitora mogu negativno da 
utiču na brzinu polimerizacije. Između vremena trajanja reakcije, brzine polimerizacije i 
koncentracije inicijatora i inhibitora, mora da se uspostavi adekvatna ravnoteža. Inhibitori koji se 
najčešće koriste u adhezivima su butilhidroksitoluen (BHT) i monometil etar hidrohinon (MEHK). 
BHT se najčešće koristi kod kompozita i hidrofobnih adhezivnih smola, a MEHK se češće koristi za 
hidrofilne smole. Pokazano je da se oba inhibitora izlužuju iz smola i da ova jedinjenja zahtevaju 
pažljivu procenu biokompatibilnosti [67-69]. 
 
Stabilizatori  
 
Stabilizatori ultraljubičastog svetla dodaju se zbog stabilnosti boje kompozitne smole. Razvoj 
stabilizatora je usmeren ka otkrivanju novih organsko-neorganskih sistema, koji bi imali sposobnost 
da povećaju stepen konverzije i otpornost na habanje, a smanje polimerizacionu kontrakciju [45, 
46].  
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Slika 2.7. Radikalna polimerizacija metakrilata. Na vrhu slike su prikazani najčešće korišćeni 
inicijatori u dentalnim kompozitima. Kamforhinon je tipičan fotoinicijator, dok je benzoil peroksid 

termički inicijator koji može da se koristi i u redoks reakcijama. Oba inicijatora funkcionišu 
zajedno sa koinicijatorom, što je uglavnom tercijarni amin [70,71]. 

 
2.2.1.2 Svojstva kompozitnih materijala  
 
Kompozitni materijali imaju izuzetno dobra estetska svojstva, dobre mehaničke i zadovoljavajuće 
biološke karakteristike. Podela dentalnih kompozitnih materijala je olakšala izbor adekvatnog 
materijala za određenu indikaciju. Međutim, bez obzira na brz i dinamičan razvoj ove grupe 
materijala, još uvek ne postoji materijal koji bi bio idealna zamena za čvrsta zubna tkiva. Pored 
brojnih prednosti, kompozitni materijali imaju i određene nedostatke.  
 
Većina kompozitih materijala su svetlosno-polimerizujući, ređe su hemijski-polimerizujući (samo-
polimerizujući). Ova grupa materijala može biti i dvojno-polimerizujuća, u slučaju kada u svom 
sastavu sadrže i hemijske i fotoinicijatore inicijatore.  
 
Kao što je ranije pomenuto, glavni problem kod kompozitnih materijala na bazi smole predstavlja 
polimerizaciona kontrakcija, odnosno deformacije i naponi koji se javljaju tokom polimerizacije 
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[72]. Takođe, jedan od nedostataka ove grupe materijala je i nepotpuna konverzija monomera u 
polimer, tako da izvesna količina monomera ostaje neizreagovana u kompozitu [73]. Neizreagovani 
monomeri mogu da difunduju ka pulpi ili se mogu izlužiti u oralnu sredinu, čime može da se naruši 
zdravlje pacijenta. Zaostali monomeri predstavljaju interna jezgra degradacije, što negativno utiče 
na mehanička svojstva i dodatno narušava biokompatibilnost materijala [74].  
 
Mehanička svojstva  
 
Mehanička svojstva kompozitnih materijala predstavljaju odgovor kompozitnog cementa na 
opterećenje pod čijim se dejstvom deformišu. Mehaničke karakteristike materijala su od izuzetnog 
značaja za trajnost ove grupe materijala. Usna duplja predstavlja dinamičnu sredinu u kojoj su 
kompozitni cementi izloženi nizu hemijskih i temperaturnih promena, kao i silama kompresije, 
smicanja i zatezanja. Ova svojstva zavise od sastava kompozitnih materijala, posebno od vrste i 
koncentracije punioca u materijalu, ali i od efikasnosti vezujućeg agensa. Čestice punioca utiču na 
preraspodelu sila kompresije, smicanja i zatezanja. Stepen konverzije monomera u polimer takođe 
je jedan od glavnih parametara koji je odgovoran za fizičko-mehanička svojstva kompozitnih 
cemenata. Niže vrednosti stepena konverzije mogu da ugroze kliničku primenu kompozitnih 
cemenata s obzirom da neizreagovani monomeri deluju kao plastifikatori i dobijaju se lošija 
mehanička svojstva. Umrežavanje polimernih lanaca ima značajan uticaj na tvrdoću, otpornost na 
savijanje, zateznu čvrstoću, savitljivost i otpornost na habanje kompozitnih cemenata. 
 
Negativan uticaj na mehanička svojstva ima prisustvo tečnosti u kompozitu. Ukoliko se kompozitni 
cement izloži tečnosti, može da dođe do degradacije čestica punioca, slabljenje polimerne matrice 
i/ili slabljenja veze punioca sa polimernom matricom [75]. Apsorpcija vode u polimernoj matrici 
izaziva razmekšanje matrice i smanjenje trenja između polimernih lanaca. Kad se polimerna 
komponenta zasiti vodom kompozit se stabilizuje i prestaje dalje slabljenje mehaničkih 
karakteristika.  
 
Termička svojstva  
 
Termička svojstva se definišu kroz promenu volumena kompozita u odnosu na promenu 
temperature sredine u kojoj se nalazi. Porast temperature izaziva volumetrijsku ekspanziju, dok pad 
temperature dovodi do volumetrijske kontrakcije kompozitih cemenata. Linearni koeficijent 
termičkog širenja predstavlja važnu fizičku karakteristiku kompozitnog cementa i definiše se kao 
relativna vrednost promene volumena kompozita u jednoj dimenziji uzrokovane promenama 
temperature okoline. Razlika između vrednosti koeficijent termičkog širenja kompozita i čvrstog 
zubnog tkiva, pored polimerizacione kontrakcije, može da dovede do formiranja marginalne 
pukotine između zida kaviteta i ispuna. Prodor mikroorganizama i oralnih fluida prema pulpi može 
biti ozbiljna posledica. 
 
Polimerizacija kompozitnih cemenata je egzotermna reakcija [76]. Porast temperature tokom 
polimerizacije može da prouzrokuje termičku traumu u pulpi. Zagrevanje kompozita na visoke 
temperature nikako nije poželjno jer povećanje temperature pulpe za više od 6,5°C dovodi do 
njenog oštećenja [76]. Ovo povećanje temperature je praćeno pojavom bola i nekroze pulpe zuba. U 
istraživanju Lohbauera, meren je porast temperature pulpe na udaljenosti od 2 mm od kompozitnog 
cementa. Utvrđeno je da temperatura kompozita od 68°C dovodi do povećanja temperature pulpe za 
samo 1,2°C. Do uobičajenog porasta temperature pulpe za oko 4,2°C u toku svetlosne 
polimerizacije, dolazi zbog kombinacije egzotermne reakcije polimerizacije i svetlosti koju emituje 
odgovarajući svetlosni izvor [77]. 
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Polimerizacija dentalnih kompozita 
 
Kod kompozitnih materijala na bazi dimetakrilata odigrava se radikalna polimerizacija koja je 
najčešće fotohemijski indukovana. Radikalna polimerizacija je lančana reakcija u kojoj se raskidaju 
dvostruke kovalentne veze između ugljenika u molekulu monomera i formiraju jednostruke C-C 
veze, pri čemu nastaje polimer. Molekuli monometakrilata mogu da vežu dva molekula unutar 
linearnog polimernog lanca. Dimetakrilatni monomeri mogu da vežu četiri druga molekula i tako 
formiraju umreženi polimer sa kovalentnim vezama između polimernih lanaca [78]. Umrežavanje 
utiče na kinetiku polimerizacije materijala, a dobija se polimer sa boljim mehaničkim svojstvima.  
 
Polimerizacija se odvija u tri faze: inicijacija, propagacija i terminacija. Inicijacija predstavlja 
dobijanje aktivne vrste slobodnog radikala, koji je u stanju da inicira polimerizaciju. Formirani 
slobodni radikal se adira na molekul monomera i stvara se monomer-radikal. U fazi propagacije 
dolazi do lančane reakcije gde uzastopnom adicijom velikog broja molekula monomera dolazi do 
rasta polimernog lanca i nastanka makromolekulskih radikala. Terminacija predstavlja poslednju 
fazu polimerizacije u kojoj se zaustavlja rast lančanih makromolekula i ostaju neizreagovani 
monomeri koji se dalje ne mogu da polimerizuju [79].  
 
Tokom reakcije polimerizacije materijal prolazi kroz tri stanja: faza pre želiranja, želiranje i faza 
posle želiranja. U tom procesu se javljaju dva makroskopski uočljiva prelaza. Prva promena stanja 
iz tečno-viskoznog u elastično (gumasto) –želatinozno stanje predstavlja želiranje i u ukupnoj 
polimerizaciji rastućih lanaca. Ukupnu kontrakciju materijala određuje faza pre želiranja u kojoj 
materijal može još uvek da se kontroliše i kompenzuje polimerizacionu kontrakciju [80]. 
Ograničena mobilnost molekula u ovoj fazi odnosi se uglavnom na radikale koji su lokalizovani na 
rastućim polimernim lancima, dok mali molekuli i dalje mogu lako da se kreću. Kako teče 
polimerizacija, viskoznost dostiže visoku vrednost pa je ograničena difuzija i malih molekula 
monomera. Ovo odgovara drugoj promeni stanja, vitrifikaciji koja predstavlja prelazak iz gumastog 
u staklasto stanje. Nedostatak faze vitrifikacije je zarobljivanje slobodnih radikala, monomera i 
fotoinicijatora u polimernoj mreži koji značajno utiču na biološka i mehanička svojstva 
materijala.Vitrifikacija sprečava dalju polimerizaciju što objašnjava zašto konverzija monomera u 
polimer nije potpuna. Faza vitrifikacije smatra se odgovornom za pojavu zaostalih napona usled 
kontrakcije [78]. Poznato je da se polimerizacija ne završava prestankom izlaganja materijala 
svetlostom izvoru. Kad se svetlosni izvor isključi, više se ne formiraju novi slobodni radikali, ali 
slobodni radikali koji su prisutni u materijalu mogu da nastave ograničenu propagaciju i 
terminaciju. Ova reakcija se naziva tamna polimerizacija [80]. Iako su istraživanja pokazala da se 
maksimalan stepen konverzije postiže tek nakon 24 h, najveći deo polimerizacije postigne se u toku 
izlaganja svetlosnom izvoru [78].   
 
Viskoelastično ponašanje i kinetika reakcije polimerizacije kompozita zavise od temperature. 
Porastom temperature, ubrzava se reakcija polimerizacije i poboljšava se umrežavanje polimernih 
lanaca. Kompoziti dostižu temperaturu u opsegu 30-37°C ubrzo nakon postavljanja u kavitet [81]. 
 
Kada se cementira svetlosno-polimerizujućim kompozitnim materijalom, preporučuje se debljina od 
1 mm. Dubina polimerizacije zavisi od karakteristika samog kompozitnog materijala kao što su 
sastav i boja i od uslova polimerizacije kao što su vrsta i emisioni spektar svetlosnog izvora, 
intenzitet i dužina izlaganja svetlosnom izvoru [82, 83]. 
 
2.2.1.3 Indikatori kvaliteta polimerizacije   
 
Parametar koji se uglavnom koristi za procenu reakcije polimerizacije, odnosno količine 
izreagovanih i neizreagovanih monomera je stepen konverzije. Ostale karakteristike materijala kao 
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što su: dubina polimerizacije i gustina umrežavanja su takođe važni parametri koji pokazuju 
uspešnost reakcije polimerizacije.  
 
Stepen konverzije  
 
Stepen konverzije predstavlja jedan od najvažnijih parametara kompozitnih materijala. 
Eksperimentalno se određuje da bi se procenila efikasnost polimerizacije. Mnoga istraživanja su 
pokazala vezu stepena konverzije i drugih svojstava materijala, kao što su mehanička svojstva 
(savojna čvrstoća, modul elastičnosti, tvrdoća), polimerizaciona kontrakcija i izluživanje 
neizreagovanih monomera. Stepen konverzije kompozitnog materijala se definiše kao procenat 
izreagovanih, dvostrukih ugljeničnih (C=C) veza, koje su tokom polimerizacije postale jednostruke 
(C-C) veze [84]. Preostali deo neizreagovanih dvostrukih veza nalazi se u okviru slobodnih 
monomera koji nisu uključeni u polimerni lanac. Metakrilni monomeri sadrže dve reaktivne grupe 
tako da ne moraju obe dvostruke veze postati jednostruke tokom reakcije polimerizacije. Značajan 
deo neizreagovanih veza su tzv. C=C veze koje su „viseće”. Ove veze su u okviru molekula koji su 
izreagovali jednim svojim krajem i vezane su u polimernu mrežu. U različitim istraživanjima je 
nađeno da stepen konverzije monomera u polimer u kompozitnim materijalima varira između 40-75 
%. Smatra se da samo oko 10 % (2 mas % smolaste polimerne matrice) neizreagovanih veza u 
polimernom materijalu potiče od neizreagovanih monomera, koji su slobodni nakon polimerizacije. 
Preostalih 90 % neizreagovanih veza su jednim svojim krajem uključene u polimerni lanac [73, 85]. 
Stepen konverzije se značajno smanjuje sa povećanjem sadržaja punioca. Ovaj parametar se 
određuje spektroskopskim metodama, kojima se poredi količina zaostalih dvostrukih veza u 
polimeru u odnosu na početnu količinu u nepolimerizovanom materijalu. Najčešće korišćene 
spektroskopske metode su Ramanova spektroskopija i infracrvena spektroskopija sa Furijeovom 
transformacijom (engl. Fourier transform infrared spectroscopy – FTIR) [86, 87]. 
 
U istraživanju [88] autori su ispitivali uticaj tipa fotoinicijatora i sadržaja punioca na stepen 
konverzije, dubinu polimerizacije i promenu temperature u eksperimentalnim smešama monomera 
Bis-GMA/TEGDMA nakon polimerizacije halogenom lampom. Pokazali su da je stepen konverzije 
značajno bio veći kod kompozitnih materijala ukoliko se kao fotoinicijator iz grupe acilfosfin 
oksida, Lucirin TPO. Kod materijala sa fotoinicijatorom, Lucirin-TPO, došlo je do povećanja 
stepena konverzije, a vreme polimerizacije je bilo kraće, dok je obrnuto uočeno kod kompozita sa 
inicijatorom CQ. Međutim, dubina polimerizacije bila je značajno veća u grupama gde se koristio 
CQ u poređenju sa grupama koji su sadržale Lucirin-TPO. Dobijeni rezultati su pokazali da je 
dodavanje punioca smanjilo vrednost stepena konverzije osim na većoj iradijansi kod materijala sa 
CQ, gde je stepen konverzije bio veći.  
 
U nekoliko eksperimentalnih istraživanja [89-91] Miletić i saradnici su ispitivali uticaj određenih 
parametara na stepen konverzije. Koristili su eksperimentalne smeše koje su sadržale CQ/amin, 
alternativni fotoinicijator iz grupe acilfosfin oksida, Lucirin-TPO ili kombinaciju ovih inicijatora 
nakon polimerizacije konvencionalnom, monohromatskom LED lampom i polihromatskom LED 
lampom. Autori su pokazali da su vrednosti stepena konverzije dobijene odmah nakon 
polimerizacije ostale slične i posle 48 h. Najveće vrednosti stepena konverzije dobijene su kad je 
Lucirin-TPO bio jedini inicijator, a kada je za polimerizaciju korišćena polihromatska LED lampa. 
Treba naglasiti da su rezultati takođe pokazali da su u slučaju konvencionalne LED lampe dobijene 
niže vrednosti u grupama koje sadrže Lucirin-TPO u odnosu na čist CQ/amin. Takođe su ispitivali 
Knupovu tvrdoću i stepen konverzije kompozitnih materijala koji sadrže Lucirin-TPO i koji su 
polimerizovani klasičnom monohromatskom i polihromatskom LED lampom. Došli su do zaključka 
da se korišćenjem polihromatske LED lampe postiže veći stepen konverzije i veće vrednosti tvrdoće 
kod dva od tri materijala koji sadrže fotoinicijator Lucirin-TPO. Autori su radili i optimizaciju 
koncentracije Lucirin-TPO-a kao inicijatora u smešama monomera Bis-GMA/TEGDMA i kako 
njihova koncentracija utiče na stepen konverzije. Dobijeni rezultati su pokazali da se sa povećanjem 
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koncentracije inicijatora logaritamski povećava stepen konverzije eksperimentalnih smeša. Takođe, 
pokazano je da dodavanje punioca značajno smanjuje vrednost stepena konverzije, ali ne utiče na 
logaritamski odnos između koncentracije inicijatora i stepena konverzije. 
 
Dubina polimerizacije 
 
Dubina polimerizacije, kao jedan od indikatora uspešnosti reakcije polimerizacije, čini 50 % 
debljine kompozita koji je polimerizovan. Važno je napomenuti da u uputstvu proizvođača za svaki 
kompozitni materijal, maksimalna preporučena debljina svakog sloja se odnosi na dubinu 
polimerizacije. Ovaj indikator zavisi od karakteristika materijala koji se ispituje odnosno od 
njegovog sastava, veličine punioca i boje, kao i od uslova polimerizacije kao što su jačina svetlosne 
energije, vreme izlaganja svetlosnom izvoru i udaljenost vrha lampe [81,83,92]. Nedostatak koji je 
prisutan kod svetlosno-polimerizujućih kompozitnih materijala je ograničenje dubine polimerizacije 
na kojoj će se dobiti željeni stepen konverzije monomera u polimer. Penetracija svetla kroz sloj 
materijala je ograničena na određenu dubinu i potrebno je ostvariti što veći stepen konverzije da bi 
se dobila odgovarajuća mehanička i biološka svojstva [93]. Metode kao što su test struganja i 
penetrometar [94] se koriste za određivanje dubine polimerizacije. Takođe, poređenje stepena 
konverzije i mikrotvrdoće na različitim dubinama materijala u odnosu na vrednost koja je dobijena 
na gornjoj površini se može iskoristiti za određivanje dubine polimerizacije [95]. Međutim, 
pomenute metode imaju određene nedostatke tako da se one i dalje unapređuju. 
 
Gustina umrežavanja 
 
Polimerizacijom monomera metakrilata u dentalnim kompozitnim smolama dobija se visoko 
umrežena struktura. Konverzija monomera, međutim, nikada nije potpuna i uvek sadrži značajne 
količine „visećih“ dvostrukih veza [96]. Ove „viseće“ dvostruke veze mogu uticati na gustinu 
umrežavanja u dentalnim kompozitima tako što reaguju sa radikalima u propagaciji da bi formirali 
umreženu strukturu. Smanjenje gustine umrežavanja polimerizovane smole dovodi do smanjenja 
mehaničke čvrstoće, otpornosti na rastvarače i temperature ostakljivanja, Tg. Iako je za dentalne 
kompozitne smole poželjno da postignu što veći stepen konverzije, uvek postoji značajna 
koncentracija neizreagovanih karbonskih dvostrukih veza koje ostaju u smoli nakon polimerizacije. 
To je zbog ograničenja u pokretljivosti reaktivnih vrsta usled brzog formiranja polimerne mreže. 
Stepen konverzije, iako je važan faktor, ne daje potpunu karakterizaciju polimernih struktura. 
Konverzija je osrednjena vrednost i ne uzima u obzir da područja visoke i niske vrednosti 
konverzije koje mogu da pokažu istu količinu preostalih dvostrukih veza. Takođe, polimeri koji 
imaju različite gustine umrežavanja mogu imati slične vrednosti konverzije [97]. Gustina 
umrežavanja kod kompozitih materijala zavisi od režima polimerizacije i svetlosnog izvora [98]. 
 
2.2.1.4 Polimerizaciona kontrakcija  
 
Polimerizaciona kontrakcija predstavlja promenu zapremine materijala koja nastaje tokom 
polimerizacije dentalnih kompozita. Tokom polimerizacije, Van der Walsovo rastojanje između 
molekula monomera je zamenjeno kovalentnim vezama koje su kraće tako da se smanjuje rastojanje 
na kome su se nalazili monomeri pre početka polimerizacije i to uzrokuje kontrakciju. Rastojanje 
između molekula unutar polimernih lanaca postaje manje u odnosu na ono između monomera. 
Kontrakcija materijala u velikoj meri zavisi od polimerne matrice [72, 99], ali i od vrste i 
koncentracije punioca. 
 
Metode za smanjenje polimerizacione kontrakcije koriste različite vrste svetlosnih izvora i režime 
polimerizacije da bi se omogućila relaksacija polimernih lanaca i tečenje u polimernoj mreži pre 
faze želiranja. Primena slojevite tehnike aplikacije kompozita, povećanje koncentracije punioca 
[100], kao i upotreba novih monomera, takođe utiču na smanjenje polimerizacione kontrakcije [99]. 
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Pokazalo se da nijedan od navedenih parametara i tehnika ne može u potpunosti da eliminiše ovu 
pojavu.  
 
Kao posledica polimerizacione kontrakcije i krute adhezivne veze za zubna tkiva, dolazi do 
nastanka kontrakcionih napona u kompozitnom materijalu. Ova pojava ugrožava spoj zubnih tkiva i 
ispuna i smatra se glavnim uzročnikom nastanka mikropukotine, koja dalje omogućava prodor 
pljuvačke i mikroorganizama. Mikrocurenje, sa pratećim neželjenim efektima kao što su pojava 
marginalne diskoloracije, pojava sekundarnog karijesa i oštećenje pulpo-dentinskog kompleksa, 
predstavlja jednu od najopasnijih posledica. Kontrakcioni napon može da dovede do pojave 
mikropukotina u gleđi i dentinu, oštećenja kvržica i pojavu postoperativne osetljivosti (Slika 2.8) 
[101, 102]. Na pojavu ovih napona na spoju zub-ispun utiču brojni faktori: oblik i veličina kaviteta, 
C faktor (odnos vezanih i slobodnih površina kaviteta), modul elastičnosti zuba i materijala, 
svojstva kompozita, tehnika aplikacije materijala, stepen konverzije kao i brzina polimerizacije 
dentalnog kompozita. Svi ovi faktori ukazuju na kompleksnost problematike vezane za 
polimerizacionu kontrakciju kompozita.  

 
Slika 2.8. Šematski predstavljeni znaci i simptomi uzrokovani polimerizacionom kontrakcijom [102] 
 
Savremeni kompozitni materijali pri polimerizaciji se kontrahuju za 2,6 do 4,0 %. Jačina veze 
adhezivnih sistema varira i često iznosi preko 20 MPa, dok se napon izazvan kontrakcijom kreće u 
opsegu od 13 do 17 MPa. Međutim, ponekad dolazi do pojave prslina jer adhezivni spoj ne može da 
izdrži naprezanja u materijalu i [103]. 
 
S obzirom da polimerizaciona kontrakcija predstavlja najozbiljniji problem kod savremenh 
dentalnih kompozita, razvijene su različite metode za merenje polimerizacione kontrakcije. 
Polimerizaciona kontracija može da se meri korišćenjem mikro-kidalice [104, 105], mernih traka 
[106], digitalne korelacije slika [107-114], linearno varijabilnih diferencijalnih transformera 
(LVDT) [115], Arhimedovom metodom, živinim dilatometrom ili optičkim praćenjem promene 
zapremine [116-118]. Kontaktne metode mogu da prouzrokuju nastanak dodatnih gravitacionih ili 
adhezivnih sila i da tako deformišu kompozitni materijal i pre polimerizacije [119-122]. 
Razumevanje polimerizacione kontrakcije zajedno sa ostalim karakteristikama, kao i hemijskim 
sastavom kompozitnih materijala je izuzetno važno za dalje korišćenje postojećih i unapređivanje 
novih kompozitnih materijala.  
 
Sun i saradnici su primenom mikro-kompjuterizovane tomografije merili promenu zapremine 
kompozita posle polimerizacije. Ispitivali su kompozitne materijale na bazi monomera BisG-
MA/TEGDMA različitih koncentracija. Izračunali su vrednosti polimerizacione kontrakcije na 
osnovu promene zapremine materijala pre i posle polimerizacije i upoređivali su sa vrednostima 
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polimerizacione kontrakcije dobijenim na osnovu promene gustine materijala. Korišćene metode 
nisu pokazale statistički značajne razlike između dobijenih rezultata. Autori su zaključili da metoda 
mikro-kompjuterizovane tomografije, može da se upotrebi kao metoda za određivanje 
polimerizacione kontrakcije [123]. 

Još jedno interesantno istraživanje su sproveli autori Li i saradnici. Oni su ispitivali kontrakciju 
kompozitnog restaurativnog materijala, Premise™ Dentin, dvodimenzionom (2D) metodom 
digitalne korelacije slika korišćenjem sistema sa jednom kamerom (2D DIC). Rezultati su pokazali 
da je polimerizaciona kontrakcija na površini ispitivanog materijala bila neuniformna. Ovakav 
rezultat je pokazao da je kompozitni materijal heterogenog sastava. Maksimalna vrednost 
polimerizacione kontrakcije bila je 1,5 % i registrovana je na rastojanju od 1 mm od površine 
ispitivanog materijala. Pokazano je da se po dubini Premise Dentin-a, vrednost polimerizacione  
kontrakcije smanjivala sa povećanjem rastojanja, a da je na udaljenosti od 4 - 5 mm bila 0,2 % 
[124].   

U istraživanjima Boaroa i saradnika [119], vršeno je poređenje vrednosti polimerizacionih napona i 
polimerizacione kontrakcije, brzine kontrakcije i modula elastičnosti komercijalnih nisko-
kontrakcionih kompozita sa konvencionalnim kompozitima. Ispitano je sedam materijala na bazi 
Bis-GMA (Durafill, Filtek Z250, Heliomolar, Aelite LS Posterior, Point 4, Filtek Supreme i ELS), 
jedan na bazi silorana (Filtek LS), jedan na bazi uretana (Venus Diamond) i dimetakrilatni derivat 
kiseline (N’Durance). Rezultati su pokazali da nisu svi nisko-kontrakcioni materijali imali niže 
vrednosti polimerizacione kontrakcije. Filtek LS, ELS i Venus Dimond su pokazali malu vrednost 
polimerizacione kontrakcije u fazi posle želiranja, za razliku od Aelite LS Posterio i N’Durance gde 
su izmerene relativno visoke vrednosti. Rezultati su ukazali na vezu polimerizacionog napona sa 
polimerizacionom kontrakcijom koja se dešava posle želiranja. Takođe, vrednosti modula 
elastičnosti i brzine polimeriacione kontrakcije nisu pokazale adekvatnu korelaciju sa 
polimerizacionim naponom. 

U eksperimentalnom radu [125], Milošević i saradnici su merili deformacije u tri dimenzije kod 
kompozita postavljenih u teflonske kalupe, debljine 2 mm i prečnika 5 mm primenom 
trodimenzionalne (3D) metode  digitalne korelacije slika korišćenjem sistema sa dve kamere (3D-
DIC). Rezultati su pokazali neravnomernu raspodelu deformacija sa maksimalnim vrednostima na 
periferiji uzoraka, gde su prosečne vrednosti bile oko 3,5 %. Takođe, u centralnim delovima kalupa 
napunjenim ispitivanim kompozitim materijalima, deformacija je bila manja nego na periferiji 
uzoraka i prosečno je iznosila 1-1,5 %. Isti autori su u svojoj drugoj studiji [108] primenom iste 
metode kod druge vrste materijala, kod standardnog i samoadhezivnog tečnog kompozita, merili 
vrednosti deformacija. U ovoj studiji su dobili vrednosti od 7 % za deformacije u perifernom delu 
kompozitog materijala i 2,5 % u središnjem delu po površini ispitivanog kompozitnog materijala. 
Autori su ispitivali i pomeranja duž z-ose gde su veće vrednosti pomeranja bile u unutrašnjim nego 
u spoljašnjim delovima kalupa sa ispitivanim materijalima.   

U eksperimentalnom radu [126] je ispitan uticaj molarnog odnosa monomera Bis-GMA/TEGDMA 
i UDMA/TEGDMA na polimerizacioni napon, polimerizacionu kontrakciju, modul elastičnosti, 
maksimalnu brzinu polimerizacije, relaksaciju polimernih lanaca, stepen konverzije i viskoznost. 
Pokazano je da je polimerizacioni napon u korelaciji sa polimerizacionom kontrakcijom, stepenom 
konverzije i viskoznošću materijala. Autori su došli do zaključka da sa većim sadržajem baznih 
monomera, za obe kombinacije ispitivanih smeša monomera, dolazi do smanjenja polimerizacionog 
napona, polimerizacione kontrakcije, modula elastičnosti i stepena konverzije, a raste viskoznost i 
maksimalna brzina polimerizacije. Takođe, kod materijala na bazi monomera UDMA veće su 
vrednsoti polimerizacionog napona, polimerizacione kontrakcije i stepena konverzije, a manja je 
vrednost viskoznosti. Rezultati su pokazali da povećanje koncentracije TEGDMA utiče na porast 
stepena konverzije, polimerizacione kontrakcije i polimerizacionog napona, što ima negativne 
posledice na integritet veze zub-ispun. Međutim, autori su predložili kod materijala na bazi UDMA, 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

20 

sintezu odgovarajućeg materijala sa manjim sadržajem monomera TEGDMA, da bi se dobile veće 
vrednosti stepena konverzije, a manji polimerizacioni napon u odnosu na Bis-GMA/TEGDMA 
kompozite. To je izvodljivo kod materijala na bazi UDMA zbog nižih vrednosti viskoznosti, 
kinetičkih parametara i molekulskih karakteristika. 

Relativno novije istraživanje su sproveli Martinsen i saradnici sa univerzalnim kompozitnim 
materijalom, Premise Universal Composite. Ispitivali su polimerizacionu kontrakciju metodom 
trodimenzionalne digitalne korelacije slika. Merena su pomeranja u dve ravni, kao i deformacije u 
funkciji rastojanja od izvora svetlosti. Ispitivani uzorci kompozita u obliku štapića su svetlosno 
polimerizovani sa bočne strane, nebondirani, u polimetil metakrilatnim (PMMA) kalupima. 
Pokazano je da vrednosti polimerizacione kontrakcije variraju sa rastojanjem od površine. 
Maksimalna vrednost polimerizacionog napona je izmerena na 0,6-0,8 mm od površine koja je bila 
izložena svetlosnom izvoru.  Dobijeni rezultati su ukazali da se polimerizaciona kontrakcija 
značajno smanjuje na dubini od 3,2 mm od površine uzorka, a da ima minimalnu vrednost na dubini 
od 4 mm. Autori su pokazali da se polimerizaciona kontrakcija javlja tokom svetlosne 
polimerizacije i u vremenu od 100 s od prestanka izlaganja LED lampi i da se četrvtina ukupnog 
polimerizacionog napona razvija u toku samog izlaganja svetlosnom izvoru [127].  

U eksperimentalnom radu [128] je ispitana polimerizaciona kontrakcija 2D metodom digitalne 
korelacije slika, kao i uticaj faktora tokom pripremanja eksperimenta na preciznost merenja. Autori 
su ispitivali četiri komercijalna materijala: Premise Dentine, Z100, Z250 i Tetric EvoCeram. 
Rezultati su pokazali da se sa povećanjem rastojanja od površine izložene svetlu smanjuje 
polimerizaciona kontrakcija. Restaurativni kompozitni materijal Premise™ Dentin je jedini pokazao 
drugačije ponašanje u pogledu kontrakcije. Najveća vrednost polimerizacione kontrakcije bila je na 
1 mm od površine. Najveći polimerizacioni napon je imao materijal Z250. Takođe, pokazano je da 
posle Z250, najveće vrednosti polimerizacionog napona je imao materijal Z100, zatim Tetric Evo 
Ceram, a kod materijala Premise Dentine su izmerene najniže vrednosti od sva četiri ispitivana 
materijala.                          

Istraživanje [129] koje je sprovedeno na šest različitih materijala odnosilo se na  merenje vrednosti 
polimerizacione kontrakcije, modula elastičnosti, otpornosti na savijanje, stepena konverzije, 
rastvorljivosti i sorpcije ispitivanih materijala. Ispitivani materijali su bili na bazi monomera Bis-
GMA (Point 4, ELS, Filtek Supreme, Aelite LS Posterior, Filtek Z250 i Heliomolar), zatim 
kompozitni materijal na bazi silorana - Filtek LS i nisko-kontrakcioni kompozit, N’Durance. U 
poređenju sa ispitivanim materijalima na bazi dimetakrilata, Filtek LS je pokazao manji stepen 
konverzije i statistički značajno manje vrednosti polimerizacione kontrakcije. Autori su na osnovu 
dobijenih rezultata i poređenjem hemijskog sastava materijala zaključili da materijali sa većim 
sadržajem punioca imaju veću otpornost na savijanje. 

Miletic i saradnici su u eksperimentalnoj studiji [113] poredili deformacije i pomeranja bulk-fill 
kompozita (Filtek Bulk Fill Posterior, 3M ESPE; Tetric EvoCeram Bulk Fill, Ivoclar Vivadent; 
modifikovan vlaknima EverX Posterior, GC; giomer Beautifil Bulk, Schofu), nisko-kontrakcionih  
(Kalore, GC) i konvencionalnih kompozita (nanohibridni kompozit, Tetric EvoCeram, Ivoclar 
Vivadent i mikrohibridni kompozit, Filtek Z250, 3M ESPE). Takođe su ispitivali peneraciju boje za 
obnavljanje dentina duž granične površine. Deformacije i pomeranja su bili određeni 3D digitalnom 
korelacijom slika, a mikrocurenje je mereno stereomikroskopom duž ose dentina i zidova kaviteta 
gingive, pri čemu su se koristili drugačiji tipovi zuba. Podaci su analizirani korišćenjem analiza 
varijanse sa Tukey post hoc testom, Pearsonovom korelacijom i uparenim t-testom (a = 0,05). 
Vrednosti deformacija za Tetric EvoCeram Bulk Fill, Filtek Bulk, Beautifil Bulk i Kalore su bile u 
opsegu od 1-1,5 %. EverX i kontrolni kompoziti su pokazali deformacije od 1,5-2 %. Aksijalna 
pomeranja su bila između 5 i 30 mm. Najmanja deformacija je uočena na 2 mm ispod okluzalne 
površine kompozita gde se koristio sloj od 4 mm, ali ne i u slojevima od 2 mm. Do većeg 
mikrocurenja je došlo duž zidova kaviteta gingive u poređenju sa aksijalnim zidom (p <0,05). 
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Autori su zaključili da je deformacija odnosno polimerizaciona kontrakcija bulk-fill i nisko-
kontrakcionih kompozita uporediva sa konvencionalnim kompozitima, ali su vrednosti pomeranja 
po dubini restauracije bile različite. Marginalni integritet je bio više ugrožen duž zidova kaviteta 
gingive nego duž zida dentina. 

2.2.2 Glas-jonomer cementi (GJC) 
 
Glas-jonomer cementi (GJC) predstavljaju grupu cemenata u stomatologiji koji sadrže bazno staklo 
i kiseli polimer i nastaju kiselo-baznom reakcijom ove dve komponente [130]. Jedna od najvažnijih 
karakteristika GJC-a je sposobnost da se hemijski veže za tvrda zubna tkiva. Glavne komponente 
GJC-a čine poliakrilna kiselina i kalcijum ili stroncijum fluoraluminosilikatno staklo uz 
kombinaciju odgovarajućih aditiva koji se razlikuju u zavisnosti od proizvoda. Pored poliakrilne 
kiseline, u sastavu glas-jonomera mogu da se nađu i itakonska i maleinska kiselina. Poliakrilna 
kiselina postoji i u obliku praha u svojoj dehidriranoj formi, dok se tečni deo sastoji samo od 
tartarne kiseline. Ove varijacije u sastavu GJC-a menjaju njegove karakteristike i određuju namenu i 
indikaciju materijala [131].  
 
GJC-i imaju široko 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. Posebno su prikladni za ispune na mlečnim zubima zbog fiziološkog 
procesa eksfolijacije. Značajne kliničke karakteristike za ispune od GJC-a uključuju adhezivne 
karakteristike, ivičnu adaptaciju, biokompatibilnost, osetljivost na vlagu, oslobađanje fluorida, 
sličan koeficijent termičke ekspanzije dentinu, čvrstoću i habanje. GJC-ima imaju lošije fizičko-
mehaničke i estetske karakteristike u poređenju sa drugim restaurativnim ispunima, usled njihove 
osetljivosti tokom pripreme do osetljivosti prema vlazi [132]. Ti nedostaci se odnose na relativno 
slabu čvrstoću materijala i nisku otpornost na abraziju, osetljivost na vlagu tokom očvršćavanja 
(površinske frakture) i dugo vreme očvršćavanja [133]. 

Kiselo-bazna reakcija između polikiseline (kisela komponenta) i kalcijum-fluoraluminosilikatnog 
stakla (bazna komponenta) čini osnov procesa vezivanja GJC-a. Poliakrilna kiselina omogućuje 
hemijsku adheziju na tvrda tkiva zuba i biokompatibilnost materijala, a prašak kalcijum-
fluoralumino-silikatnog stakla je odgovoran za čvrstoću, tvrdoću i sposobnost otpuštanja fluorida 
[134, 135]. Tokom ove reakcije dolazi do parcijalnog kiselinskog rastvaranja površine staklenih 
punioca. Pozitivni joni kalcijuma i aluminijuma koji se oslobađaju, učestvuju u povezivanju sa 
polimernim lancima pri čemu se formira kruta matrica u vidu mreže koja vremenom postaje sve 
čvršća i složenija. Joni fluora, koji se takođe oslobađaju iz staklenih punioca, slobodno se otpuštaju 
u zubnu strukturu i u okolnu pljuvačku. Vezani cement ima strukturu kompleksnog kompozita koju 
čine matrica (metal-poliakrilni gel) i punioci (jezgra stakla obložena silicijumovim hidrogelom). 
Očvršćavanje cementa je relativno sporo. Od izuzetnog značaja je da se u prvih 24 časa sačuva 
vodeni balans u sistemu. Standardni protokol za ranije korišćene GJC-e je zahtevao odlaganje 
obrade i poliranja minimum 24 časa. Očvršćavanje nekih cemenata se ne dešava ni u prvih 24 časa i 
više, pa se preporučuje nanošenje zaštitinog laka kako bi se sačuvale njegove pozitivne 
karakteristike. Međutim, nove poboljšane forme ove grupe materijala za primenu na bočnim zubima 
ne zahtevaju više odlaganje. Pravila nanošenja ove grupe materijala ne mogu da se primene na svim 
GJC-ima zbog čega treba imati u vidu da je vodeni balans u sistemu od presudnog značaja za 
ispoljavanje bitnih karakteristika GJC-a [132]. GJC-i nisu dimenzionalno stabilni i pokazuju  
tendenciju ekspanzije u vlažnoj, kao i kontrakcije u suvoj okolini. Dimenzione promene, 
uključujući higroskopne promene, kod adhezivnih dentalnih materijala, klinički su od izuzetnog 
značaja, s obzirom da mogu da prouzrokuju gubitak veze sa zubnim strukturama [136]. Poboljšanje 
svojstava glas-jonomer cemenata može da se postigne dodavanjem reaktivnijih polikiselina, 
odnosno kopolimera akrilne i maleinske kiseline. Maleinska kiselina sadrži dva puta više 
karboksilnih grupa od poliakrilne kiseline tako da povećava reaktivnost [137].  
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Karakteristika GJC-a koja ih izdvaja od drugih restaurativnih materijala je antikariogeno dejstvo 
[134]. S obzirom da su GJC materijali na bazi vode, njihova prednost se ogleda u sposobnosti 
kontinuiranog oslobađanja fluora bez promene fizičkih svojstava. Jonska migracija može da se 
odigra samo u prisustvu vode. Ovi materijali su depoi fluora koji kasnije otpuštaju jone fluora u 
zubna tkiva, u neposrednoj blizini zuba. Na taj način se ostvaruje antikariogeni efekat kroz 
formiranje fluorapatita koji je znatno otporniji na dejstvo kiselina od hidroksiapatita. Jonska 
razmena je dokazana i u smeru pljuvačka – ispuna. Otpuštanje fluorida iz materijala je praćeno 
vraćanjem jona kalcijuma i fosfata iz pljuvačke i okoline u ispunu, što za posledicu ima povećanje 
otpornosti na habanje samog materijala. Takođe, istraživanja pokazuju i ugradnju jona kalcijuma, 
fosfata i stroncijuma iz GJC ispuna u dublje slojeve demineralizovanog dentina i okolnu gleđ [138]. 
Navedena svojstva su važna za očuvanje zubnih tkiva, čime se povećava uspeh rehabilitacije 
fiksnim zubnim nadoknadama. 
 
Postoje četiri glavne grupe GJC-a: konvencionalni, smolom modifikovani, metalom ojačani i nano-
punjeni GJC-i. Jedan od najstarijih GJC materijala, izuzetno viskozan je Fuji IX (GC Corp, Tokyo, 
Japan) sa karakteristikama brzovezujućeg materijala sa dobrim mehaničkim svojstvima. Njegove 
čestice punioca su smanjene pa spada u krute materijale koji se mogu primeniti “špric” metodom 
koja pojednostavljuje kliničku primenu. GJC-i su dostupni na tržištu u tri oblika: kao materijali za 
ručno mešanje- sistem prah/tečnost, kao materijali u kapsulama i kao oblik pasta-pasta.   
 
Da bi se dobile adekvatne fizičko-mehaničke karakteristike GJC-a, neophodno je pridržavati se 
uputstva proizvođača. Kod konvencionalnih GJC-a, povećanje količine praha u odnosu na tečnost 
dovodi do povećanja njegove čvrstoće, što donosi određene poteškoće tokom ručnog mešanja. Na 
tržištu su se pojavile i forme GJC-a u obliku kapsula, koje zahtevaju upotrebu određene aparature, 
ali olakšavaju njihovu pripremu i daju sigurnost u tačno propisanom odnosu između praha i tečnosti 
[139]. 
 
S obzirom na hemijsku reakciju tokom procesa polimerizacije razlikuju se tri načina reakcije:   
- autopolimerizacija: hemijska polimerizacija reakcijom kiselina - baza. 
- dualna polimerizacija: svetlosna inicijacija polimerizacije praćena reakcijom kiselina- baza. 
- trostruka polimerizacija: reakcija samovezujuće smole s preostalom nevezanom smolom. Ova 
reakcija je moguća zahvaljujući prisustvu redoks katalizatora, koji se aktivira u prisustvu vode i 
omogućava nastavak polimerizacije metakrilata bez prisustva svetla [140].  
 
Sa ciljem da se unaprede fizičke i mehaničke karakteristike, razvili su se GJC-i kojima se dodaju 
metali ili smole. Prvi poboljšani GJC-i su bili “metalom ojačani glas-jonomer cementi” [141]. 
Pretpostavke da će se ovi materijali pokazati superiorniji u odnosu na druge materijale koji se 
koriste u bočnoj regiji gde je napon najizraženiji, nisu u potpunosti ispunile očekivanja.  
 
2.2.3 Glas-jonomer cementi modifikovani smolom 
 
Uvođenjem glas-jonomer cemenata modifikovanih smolom poboljšane su određene karakteristike 
GJC-a. Organskom smolom, koja je u u sastavu GJC-a modifikovanih smolom trebalo je da se 
prevaziđe osetljivost na vlagu i slabije mehaničke karakteristike konvencionalnih GJC-a. Cilj je bio 
da se poboljšaju karakteristike materijala, ali i da se zadrže kliničke prednosti tradicionalnih GJC-a 
kao što su dobra veza sa zubnim tkivom, oslobađanje fluorida i zaštita od karijesa. Ova grupa 
materijala ima svojstvo bioaktivnosti odnosno mehanizam adhezije koji je baziran na difuziji i 
apsorpciji jona [142]. 
 
U slučaju GJC-a modifikovanih smolom, radikalnom polimerizacijom se formira polimerna 
matrica, dok je kiselo-bazna reakcija odgovorna za dalje očvršćavanje. U suštini, dodaje se 
monomer 2-hidroksietil metakrilat (HEMA), Bis-GMA ili TEGDMA za čije vezivanje je 
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neophodno dodavanje inicijatora, pa je primarna kiselo-bazna reakcija praćena sekundarnom 
reakcijom polimerizacije. GJC modifikovani smolom sadrže jon-oslobađajuće reaktivno staklo, 
polimernu kiselinu rastvorljivu u vodi, organske monomere i inicijatore. Glavna reakcija 
očvršćavanja kod glas-jonomer cemenata modifikovanih smolom je kiselo-bazna reakcija tako da 
bez obzira da li se ova grupa materijala izlaže svetlosnoj polimerizaciji ili ne, GJC –i modifikovani 
smolom svakako očvršćavaju. Svetlosna polimerizacija može da ubrza proces vezivanja i zaštiti 
dentalni cement od upijanja vode u toku očvršćavanja (Slika 2.9) [143]. 
 

 
Slika 2.9. Reakcija očvršćavanja GJC-a modifikovanih smolom. Ova reakcija je 

zasnovana na kiselo-baznoj reakciji (kao kod glas-jonomer 
cemenata), ali će prisutna smola (uglavnom na bazi HEMA) očvršćavati 

posle svetlosne inicijacije i zaštitiće samoočvršćavajući sistem 
od upijanja vode. Monomer HEMA je predstavljen 

narandžastim lancima [144] 
 
Prvi GJC modifikovan smolom koji se pojavio na tržištu bio je Vitrebond (3M Dental, St Paul, MN, 
USA), ali su se ubrzo pojavili i drugi slični proizvodi. Ovu grupu materijala su dobro prihvatili 
stomatolozi, tako da je razvijeno mnogo različitih materijala koji ne mogu da se klasifikuju kao 
konvencionalni GJC-i jer nemaju kiselo-baznu reakciju koja ih definiše kao takve.  
 
Od GJC-a modifikovanih smolom očekuju se određene prednosti kao što su duže vreme rada, 
mogućnost ranijeg poliranja, bolje estetske karakteristike koje su bliže kompozitnim cementima, 
bolja mehanička svojstva kao što su veća čvrstoća i tvrdoća materijala. Međutim, nije dokazana 
njihova superiornost u pogledu jačine veze sa zubnim tkivom, otpornosti na prodor vode, 
oslobađanje fluorida, rastvorljivost i biokompatibilnosti [145].  
 
GJC-i modifikovani smolom su se pokazali dobrim u kliničkim istraživanjima koja su se bavila 
retencijom, pojavom sekundarnog karijesa i odsustvom post-restaurativne osetljivosti, što ne može 
u potpunosti da se tvrdi za karakteristike njihove ivične veze, površinske karakteristike i stabilnost 
boje [146].  
 
U pogledu oslobađanja fluorida, pojedini autori smatraju da GJC-i modifikovani smolom imaju 
značajno veće inicijalno oslobađanje fluorida u odnosu na konvencionalne GJC-e. Nivo oslobađanja 
fluorida značajno opada posle nedelju dana, a stabilizuje se nakon nekoliko meseci, a taj niski nivo 
oslobađanja fluora može da se održava godinama. Međutim, autori, Upadhyay i saradnici su u svom 
istraživanju zaključili da je nivo inicijalnog otpuštanja fluorida značajno bio veći kod 
konvencionalnih GJC-a u odnosu na nano-punjene i GJC-e modifikovane smolom [147].  
 
Još uvek nije poznato da li će smanjene količine fluorida, koje se oslobode posle nekoliko godina 
izlaganja oralnom okruženju, biti dovoljne da obezbede zaštitu od karijesa. Pokazano je da glas-
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jonomer cementi imaju sposobnost da reapsorbuju fluorid iz oralnog okruženja i oslobode ga u 
nekoj kasnijoj fazi. Ovo može biti razlog da restauracija deluje kao depo fluorida koji se redovno 
obnavlja kada je izložen prisustvu fluorida. Važno je napomenuti da se kod restauracija od glas-
jonomer cemenata i glas-jonomer cemenata modifikovanih smolom, koje su postavljene u blizini 
marginalne gingive, dentalni plak ne razvija na površini ispuna zbog prisustva fluorida [148]. 
 
Jedna od dobrih karakteristika glas-jonomer cemenata modifikovanih smolom je njihova dobra 
otpornost na isušivanje. Veza za gleđ i dentin je podjednako dobra, a u nekim istraživanjima je 
pokazano da je bolja od veze sa konvencionalnim glas-jonomerima. Razlog je upravo organska 
smola koja daje dodatnu jačinu očvrsnulom cementu pri istezanju [149, 150]. Glas-jonomer cementi 
modifikovani smolom sadrže manje od 5% dodatne organske smole i pokazuju veoma male 
vrednosti početne polimerizacione kontrakcije u vreme samog početka reakcije svetlosne 
polimerizacije. Dalja  kontrakcija organske smole, usled produžene kiselo-bazne reakcije, se razvija 
prilično sporo i kontroliše se adhezijom do izvesnog stepena [150, 151]. Svetlosna polimerizacija 
ove grupe materijala ima prednost za stomatologe, posebno u kliničkom radu, jer novonastali 
polimer ima ulogu da odmah štiti kiselo-baznu reakciju od problema s ravnotežom vode i da 
stabilizuje očvršćavajući cement. Svi GJC-i modifikovani smolom postižu veću translucenciju 
nakon sedam dana u odnosu na tek postavljene GJC-eve modifikovane smolom, što se uočava 
estetskim poboljšanjem [152, 153]. Glas-jonomer cementi modifikovani smolom poseduju veću 
otpornost na mehanički pritisak u odnosu na samovezujuće glas-jonomer cemente. Otpornost na 
lom se kod ovih materijala upoređuje sa otpornošću kompozita koji sadrže mikropunioc. Međutim, 
glas-jonomer cementi modifikovani smolom međusobno mogu da se razlikuju po pitanju 
mehaničkih karakteristika, jer te kakteristike zavise od koncentracije i sastava polimerne matrice, 
kao i od mehanizma očvršćavanja. GJC modifikovani smolom imaju lošije mehaničke karakteristike 
u odnosu na kompozite, a bolje u odnosu na glas-jonomer cemente [154]. GJC-i modifikovani 
smolom štite dentin u vidu lajnera, ispod kompozitnih i drugih restauracija, što je svakako dodatna 
prednost u odnosu na konvencionalne GJC.e (Slika 2.10), 
 

 
Slika 2.10. GJC modifikovan smolom postavljen kao lajner debljine 

oko 0,5 mm kao zaštita pulpi od temperaturnih promena [124] 
 

Dimenzione promene su od izuzetnog značaja za dugotrajnost restauracija. Dimenzione promene 
materijala i polimerizacioni napon zavise od vrednosti polimerizacione kontrakcije tokom 
očvršćavanja i takođe od elastičnosti materijala [155, 156]. U slučaju GJC-a modifikovanih 
smolom, preporučena je postepena polimerizacija materijala za smanjenje polimerizacionog napona 
i mikrocurenja kao posledice [157]. U mnogim istraživanjima mogu se naći različite vrednosti 
polimerizacione kontrakcije za isti materijal, i to u opsegu od od 0,2 do 2,0 % [158]. 

Grajover i saradnici su u svom radu [159] odredili su polimerizacionu kontrakciju GJC-a metodom 
linearno varijabilnih diferencijalnih transformera. Ispitivali su uticaj različitih uslova ispitivanja na 
dimenzione promene GJC-a. Autori su izmerili dimenzione promene materijala osam minuta nakon 
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mešanja, zatim posle potapanja uzoraka u vodi u periodu od tri sata, na suvom ili vlažnom vazduhu. 
Brojna ranija istraživanja su se bavila merenjem ukupne dimenzione promene tokom očvršćavanja 
materijala [150-165].  

Ono što je ranije napomenuto je da odnos tečnosti i praška utiče na mehaničkia svojstava GJC-a 
tako da cementi koji sadrže veći sadržaj praška imaju bolja mehanička svojstva sa većim 
vrednostima čvrstoće, većom otpornošću na vlagu i bržim očvršćavanjem. Ova korelacija odnosa je 
objašnjena česticama praška koje ostaju neizreagovane zbog manjeg sadržaja kiseline. Smatra se da 
neizreagovane čestice ugrađene u matricu sprečavaju pucanje unutar dentalnog cementa.  U radu 
[166] je pokazano da se upotrebom manjeg sadržaja praška u preporučenom sadržaju tečnosti dobio 
visoko-porozan cement sa produženim vremenom očvršćavanja. Međutim, odnos praška i tečnosti 
za kliničku primenu može da varira kod različitih proizvođača zbog nekoliko faktora. Varijacije 
svojstava ručno zamešanih cemenata proizlaze iz loše vizualne procene prilikom uzimanja praška 
zbog nekorišćenja uputstava prilikom odmeravanja količine cementa.  

Treba naglasiti da je važan uticaj koncentracije i molekulske mase polikarboksilne kiseline. 
Guggenberger i saradnici [137] su pokazali na eksperimentalnom dentalnom cementu da 
maksimalna savojna čvrstoća iznosi oko 30 Mpa i da ne zavisi od molekulske mase, ukoliko je 
odabrana odgovarajuća koncentracija kiseline. Rezultati su pokazali da visoke vrednosti gustine 
karboksilnih grupa mogu da se postignu ako su visoke koncentracije kratkih polikiselinskih lanaca 
ili niske koncentracije dugih lanaca u smeši. U radu je optimiziran odnos molekulske mase i 
koncentracija kako bi se postigla minimalna vrednost viskoznosti tečnosti, što je izuzetno važno za 
adekvatan odnos praška i tečnosti. 

Mikrotvrdoća je veoma važno mehaničko svojstvo koje se uglavnom ispituje prilikom testiranja 
materijala. Najčešće se za ispitivanje mikrotvrdoće GIC-a i GIC-a sa modifikovanih smolom koristi 
metoda po Vikers-u, a posebo za ispitivanje manjih uzoraka simetričnog oblika [167, 168]. 
Mikrotvrdoća po Vikersu merena je u istraživanju Ellakuria i saradnika [169], koji su ispitivali 
uticaj smole kod GJC-a na povećanje površinske mikrotvrdoće u periodu od godinu dana za uzorke 
koji su bili potopljeni u vodu. Rezultati su pokazali da je došlo do promene u mehaničkim 
svojstvima GJC-a tokom ispitivanog perioda. U radu [170] Bala i saradnici su proučavali uticaj 
površinske hrapavosti na mikrotvrdoću GJC-a. Međutim, nisu pronašli vezu površinske hrapavosti i 
mikrotvrdoće. Autori su došli do zaključka da na površinsku hrapavost i mikrotvrdoću utiče 
hemijski sastav materijala i da konvencionalni GIC-i iako imaju veću površinskoj hrapavost, imaju i 
veću mikrotvrdoću. Mikrotvrdoća GJC-a takođe zavisi i od reakcije očvršćavanja materijala. Smatra 
se da je za dodatni porast čvrstoće ove grupe materijala tokom faza formiranja GJC-a odgovorna 
silikatna faza oko neizreagovanih čestica stakla [169, 171]. 

Kod GJC-a modifikovanih smolom, potrebno je ostvariti što veći stepen konverzije zbog sadržaja 
organske smole, odnosno najčešće monomera na bazi HEMA, da bi se dobila dobra mehanička 
svojstva i duži vek trajanja materijala. Pored tipa materijala koji se koristi, od izuzetnog značaja za 
uspešnost reakcije polimerizacije je tip polimerizacionog uređaja, intezitet svetlosti, rastojanje 
uzorka i svetlosnog izvora  i vreme izlaganja svetlosnom izvoru [158]. U današnje vreme, u 
upotrebi su različiti polimerizacioni uređaji za svetlosnu polimerizaciju materijala sa organskom 
smolom u svom sastavu. Najčešće korišćeni polimerizacioni uređaji su halogena i LED lampa. 
Brojna istraživanja su ispitivala i  uspoređivala tipove polimerizacionih uređaja, posebno halogenih 
i LED lampi sličnih (600 mW/cm2) [172]  ili različitih intenziteta svetlosti (halogena 350 mW/cm2, 
LED 1400 mW/cm2, LED 1100 mW/cm2) [173]. Takođe je ispitivana korelacija različitih 
intenziteta svetlosti (halogena 700 mW/cm2, LED 500 mW/cm2) i vremena izloženosti svetlosnom 
izvoru (20 s i 40 s) na mikrotvrdoću GJC-a modifikovanih smolom [174]. Pokazano je da je 
vrednost mikrotvrdoće zavisila od inteziteta svetlosti koja se koristila za njihovo očvršćavanje [172, 
173,175]. U odnosu na vreme očvršćavanja, korišćenjem halogene i LED lampe dobijene su slične 
vrednosti mikrotvrdoće nakon izloženosti svetlosnom izvoru 40 s, dok se znatna razlika u 
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vrednostima mikrotvrdoće dobila posle primene halogenih lampi sa vremenom izlaganja od 40 s u 
odnosu na LED lampu sa vremenom izlaganja svetlosnom izvoru od 20 s [174]. Parisay i saradnici 
[175] upoređivali su uticaj halogene i LED lampe različitih intenziteta svetlosti (halogen 600 
mW/cm2, LED 700 mW/cm2) i različitih vremena izloženosti svetlosnom izvoru (20 s, 30 s, 40 s) na 
površinsku i donju mikrotvrdoću. Dobijeni rezultati su pokazali da je površinska mikrotvrdoća bila 
veća u svim ispitivanim grupama. Autori su zaključili da je produžavanje vremena izlaganja 
svetlosnom izvoru, dovelo do povećanja mikrotvrdoće na obe ispitivane strane uzorka. U 
ispitivanim grupama polimerizovanih halogenom lampom nije bilo znatnih razlika između vremena 
izlaganja svetlosnom izvoru (20, 30 i 40 s) za razliku od grupe, gde se LED lampa koristila za 
svetlosnu polimerizaciju. U slučaju svetlosne polimerizacije LED lampom, uzorci koji su bili tokom 
polimerizacije izlagani 40 s svetlosnom izvoru, imali su značajno bolje rezultate od uzoraka sa 
vremenom izlaganja 20 s i 30 s [176]. 

  



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

27 

3. EKSPERIMENTALNI DEO  

3.1 MATERIJALI 

Ispitano je šest različitih komercijalnih dentalnih materijala, koji su trenutno dostupni na 
stomatološkom tržištu. Ispitivani materijali su podeljeni u tri glavne grupe: dvojno-polimerizujući 
kompozitni cementi na bazi smole, glas-jonomer cement i glas-jonomer cement modifikovan 
smolom (Tabela 3.1).  

U ispitivanju su korišćena četiri kompozitna materijala: Maxcem Elite (Kerr, USA), Relyx U200 
(3M, ESPE, Germany), Multilink Automix (Ivoclar Vivadent, Liechtenstein) i SeT PP (SDI, 
Australia). Sva četiri ispitivana kompozitna cementa spadaju u dvojno-polimerizujuće materijale, 
odnosno mogu da budu i samo-polimerizujući (hemijski aktivirana polimerizacija) i svetlosno-
polimerizujući (svetlosno aktivirana polimerizacija), a takođe su samovezujući (samoadhezivni). 
MaxCem Elite i SeT PP spadaju i u samonagrizajuće kompozitne cemente. Ispitivanih kompozitni 
cementi su se pre eksperimenata nalazili u špric ambalažama, kao dvokomponentni sistem pasta-
pasta. Prilikom upotrebe ovih materijala, dve paste se istovremeno mešaju kroz nastavak za špric, 
čime započinje polimerizacija inicirana hemijskim inicijatorom. Za svetlosnu polimerizaciju 
kompozitnih materijala korišćena je LED lampa (500-900 mW/cm2, LEDition, Ivoclar-Vivadent, 
Schaan, Liechtenstein) u opsegu talasnih dužina 430-490 nm, koja je prikazana na slici 3.1. 
Preporučeno vreme svetlosne polimerizacije LED lampom, prema uputstvu proizvođača ispitivanih 
kompozitnih materijala je 20 s. 

 

Slika 3.1. LED lampa korišćena u ispitivanjima (500-900 mW/cm2, LEDition, Ivoclar-Vivadent, 
Schaan, Liechtenstein) 

Ispitivani glas-jonomer cement je Riva Luting (SDI, Australia), a ispitivani glas-jonomer cement 
modifikovan smolom je Riva Luting Plus (SDI, Australia) koji spada u grupu dvojno-
polimerizujućih materijala. Ovi materijali su se pre eksperimenata nalazili u odvojene 2 boce, kao 
sistem prah/tečnost. Prema uputstvu proizvođača, oba materijala su pripremljena neposredno pre 
početka eksperimenata, tako što se na staklenu pločicu nanela jedna kašičica praha i dve kapi 
tečnosti za Rivu Luting, a jedna mala kašičica i jedna kap tečnosti za Rivu Luting Plus. Preporučeno 
vreme mešanja za oba ispitivana je 20 s. Materijali su izmešani u skladu sa uputstvom proizvođača. 
Po preporukama i uputstvu proizvođača, potrebno vreme vezivanja kod materijala Riva Luting 
iznosi 140 s, a kod Riva Luting Plus 270 s. 
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enta 
Sastav dentalnog cem

enta (prem
a njihovim

 proizvođačim
a) 

Proizvođ
ač 

N
apom

ena 

M
axcem

 
Elite 

sam
onagrizajući, 

sam
ovezujući dvojno-

polim
erizujući kom

pozitni 
cem

ent 

G
PD

M
, kom

onom
eri (m

ono-, 
di- i trofunkcionalni m

etakrilatni m
onom

eri), 
sam

o-polim
erizujući redoks aktivator, 

stabilizator, punioci: fluoroalum
inosilikatno staklo, barijum

sko staklo, 
iterbijum

 fluorid, pirogeni silicijum
 

K
err, 

U
SA

 
dvokom

ponentni sistem
 pasta-

pasta 
preporučeno vrem

e 
polim

erizacije LED
 lam

pom
:20 s 

R
elyx  

U
200 

sam
ovezujući dvojno-

polim
erizujući kom

pozitni 
cem

ent 

osnovna pasta: m
etakrilni m

onom
eri koji sadrže grupe fosforne kiseline, 

m
etakrilni m

onom
eri, TEG

D
M

A
, silanski punioci, propenska kiselina, 

natrijum
 persulfat, terc-butil peroksi-3,5,5-trim

etilheksanoat, kom
ponente 

inicijatora, stabilizatori, reološki aditivi 
katalizator pasta: m

etakrilni m
onom

eri, alkalni punioci, silanski punioci, 
natrijum

 p-toluensulfonat, 1-benzil-5-fenilbarbiturna kiselina, kalcijum
ove 

soli, 1,12-dodekandiol dim
etakrilat, kalcijum

 hidroksid i titan dioksid, 
kom

ponente inicijatora, stabilizatori, pigm
enti, reološki aditivi 

3M
, 

ESPE, 
U

SA
 

dvokom
ponentni sistem

 pasta-
pasta  

preporučeno vrem
e 

polim
erizacije LED

 lam
pom

:20 s 

M
ultilink 

A
utom

ix 
sam

ovezujući dvojno-
polim

erizujući kom
pozitni 

cem
ent za trajno vezivanje  

m
onom

erna m
atrica: B

is-G
M

A
, H

EM
A

 i 2-(dim
etilam

ino)etil m
etakrilat, 

neorganski punioc veličine 0,25-3,0 μm
:barijum

sko staklo, iterbijum
 

trifluorid i sferoidni m
ešani oksid 

Ivoclar 
V

ivadent
Liechtens

tein 

dvokom
ponentni sistem

 pasta-
pasta  

preporučeno vrem
e 

polim
erizacije LED

 lam
pom

:20 s 
SeT PP 

sam
onagrizajući, 

sam
ovezujući dvojno-

polim
erizujući kom

pozitni 
cem

ent 

U
D

M
A

, estri m
etakrilata koji sadrže fosforne grupe, C

Q
, neorganski 

punioc, pirogeni silicijum
,  fluoroalum

inosilikatno staklo 
SD

I, 
A

ustralia 
dvokom

ponentni sistem
 pasta-

pasta 
preporučeno vrem

e 
polim

erizacije LED
 lam

pom
:20 s  

R
iva 

Luting 
konvencionalni sam

o-
polim

erizujući glas-
jonom

er cem
ent za trajno 

vezivanje 

prah: fluoroalum
inosilikatno staklo i poliakrilna kiselina 

tečnost: poliakrilna kiselina, paratartarinska kiselina 
dentalni cem

ent baziran na vodi 

SD
I, 

A
ustralia 

sistem
 prah/tečnost 

preporučeno je m
ešanje praha i 

tečnosti 20 s, a vrem
e 

očvršćavanja 120 s 
R

iva 
Luting 
Plus 

dvojno-polim
erizujući 

glas-jonom
er cem

ent 
m

odifikovan sm
olom

 za 
trajno vezivanje  

H
EM

A
, um

reživač dim
etakrilat, kiseli m

onom
er, hom

opolim
er akrilne 

kiseline, tartarna kiselina, punioci:staklo u prahu 
dentalni cem

ent baziran na vodi 

SD
I, 

A
ustralia 

sistem
 prah/tečnost 

preporučeno je m
ešanje praha i 

tečnosti 10 s, a zatim
 

polim
erizacija LED

 lam
pom

 20 s 
Skraćenice: G

PD
M

 – glicerol fosfat dim
etakrilat, H

EM
A – 2-hidroksietil m

etakrilat, Bis-G
M

A – bisfenol-A-glicidil dim
etakrilat, U

D
M

A – uretan dim
etakrilat, 

TEG
D

M
A – trietilen glikol dim

etakrilat, CQ
 - kam

forhinon.  
Za sastav m

aterijala su korišćeni podaci koje je dao proizvođač u M
SD

S-u (eng. M
aterials Safety D

ata Sheet) i literatura iz radova: za M
axC

em
 Elite - Si-Eun Lee i 

saradnici, Com
parative Shear-Bond Strength of Six D

ental Self-Adhesive Resin Cem
ents to Zirconia, M

aterials 2015 [177]; za Relyx U
200 i SeT PP - Efect of D

arlon 
M

artins Lim
a i saradnici,  Sonic Application of Self-Adhesive Resin Cem

ents on Push-O
ut Bond Strength of G

lass Fiber Posts to Root D
entin, M

aterials (Basel) 2019 
[178]; 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

29 

Na slici 3.2 prikazani su forme odnosno pakovanja ispitivanih materijala. 
 

 

a)                                                                b) 

        

                                               c)                                                             d) 

 

                                              e)                                                             f) 

Slika 3.2. Ispitivani dentalni cementi : a) Relyx  U200 (3M, ESPE, USA), b) Maxcem Elite (Kerr, USA), 
c) SeT PP (SDI, Australia), d) Multilink Automix (Ivoclar Vivadent, Liechtenstein), e) Riva Luting Plus 

(SDI, Australia), f) Riva Luting (SDI, Australia) 
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3.2 METODE 

U okviru ove disertacije korišćene su sledeće metode: 

- Metoda trodimenzionalne korelacije digitalnih slika za određivanje dimenzionalnih promena 
ispitivanih materijala; 

- Mikrotvrdoća po Vikersu za određivanje važne mehaničke karakteristike ispitivanih materijala; 
- Spektroskopija infracrvene svetlosti sa Furijeovom transformacijom u modu totalne refleksije 

za dobijanje spektara infracrvene svetlosti i za određivanje stepena konverzije ispitivanih 
materijala; 

- Skenirajuća elektronska mikroskopija za analizu morfologije mikrostrukture ispitivanih 
uzoraka; 

- Termoparovi za merenje porasta temperature tokom svetlosne polimerizacije ispitivanih 
materijala. 
 

Sva merenja su rađena na sobnoj temperaturi. 
 

3.2.1 Metoda trodimenzionalne korelacije digitalnih slika (3D Digital Image Correlation) 
 
Dimenziona stabilnost materijala ima ključni značaj za kliničke performanse. Jedni on najbitnijih 
uzroka dimenzionih promena u restaurativnim materijalima su: polimerizacija tokom koje dolazi do 
kontrakcije materijala i termički nadražaji unutar usne duplje koji izazivaju i kontrakciju i ekspanziju 
materijala. Oba navedena uzroka dimenzionih promena se posebno vezuju za kompozitne materijale na 
bazi smola. Dimenzione promene kompozita nastaju kao posledica polimerizacije, odnosno pomeranja 
i prostorne reorganizacije molekula monomera koji dovode do “bližeg” pakovanja molekula i 
zapreminskog smanjivanja. Kontrakcija materijala je najveća u početnim fazama očvršćavanja i samo 
umreženi polimerni lanci zauzimaju stabilne pozicije, dok zbog nezavršenog umrežavanja, molekuli 
mogu da zauzmu i nove pozicije. U kasnijoj fazi,  materijal dobija na jačini smanjivanjem kontrakcije, 
ali je i dalje sklon promenama i popuštanju [179]. Kada se poredi dimenziona stabilnost 
konvencionalnih i GJC-a modifikovanih smolom, od konvencionalnih GJC-a se mogu očekivati manje 
vrednosti polimerizacione kontrakcije za razliku od GJC-a modifikovanih smolom kod kojih usled 
prisustva smole to nije slučaj. Međutim, za razliku od GJC-a modifikovanih smolom, osetljivost 
konvencionalnih GJC-a na vodu u ranoj fazi vezivanja ima uticaj na dimenzionu stabilnost [132].  
 
Jedna od savremenih metoda ispitivanja pomeranja i deformacija materijala je metoda digitalne 
korelacije slika (eng. Digital Image Correlation - DIC). DIC je bezkontaktna, optička metoda koja se 
pokazala kao izuzetno pouzdana za kvalitativno i kvantitativno merenje deformacija materijala [108-
114, 125].  
  
3.2.1.1 Osnove 2D-DIC i 3D-DIC metoda 
 
Osnova za 2D korelaciju slika u toku merenja površinskih pomeranja je uparivanje iste tačke na slici 
objekta pre i posle izlaganja opterećenju, odnosno u nedeformisanom i deformisanom stanju [180]. Dva 
glavna uslova moraju biti ispunjena za uspešnu primenu 2D-DIC. Prvo, da bi uparivanje tačaka na 
slikama pre i posle opterećenja bilo uspešno, površina objekta mora imati nanetu stohastičku šaru. 
Drugo, uzorak mora biti paralelno postavljen sa površinom senzora kamere (Slika 3.3). 
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Slika 3.3. Šema sistema za 2D korelaciju digitalnih slika (2D-DIC) [180] 

 
2D-DIC sistemi koriste jednu kameru i mogu se koristiti samo za ravne uzorke koji malo ili nimalo 
menjaju svoj položaj u toku ispitivanja. Ovo ograničenje se može eliminisati primenom još jedne 
kamere koja snima površinu iz drugog ugla. Trodimenzionalna korelacija digitalnih slika (3D-DIC) je 
zasnovana na modelu binokularnog gledanja. Model binokularnog gledanja simulira rad ljudskih očiju, 
odnosno omogućava percepciju dubine. Poređenjem položaja odgovarajućih malih površina na slikama 
objekta snimljenim sa dve kamere, dobijaju se informacije o obliku samog objekta. Poređenjem 
promena na parovima slika (sa leve i desne kamere) pre i posle izlaganja opterećenju, moguće je 
merenje celog polja pomeranja u sve tri dimenzije. Za merenje pomeranja, deformacija i oblika objekta 
neophodni su precizni podaci o položaju i radnim karakteristikama korišćenih kamera, što se ostvaruje 
kroz proces kalibracije. Šema sistema za 3D-DIC je prikazana na Slici 3.4. 

 

 
Slika 3.4. Šema sistema za 3D korelaciju digitalnih slika (3D-DIC) [158] 

 
3.2.1.2 Sistem za optičko merenje - Aramis 
 
Sistem za optičko merenje Aramis (GOM, Nemačka) se zasniva na primeni 3D-DIC metode. Sistem 
Aramis pamti strukturu površine merenog objekta u obliku digitalnih fotografija. Prvi par fotografija 
objekta predstavlja nedeformisano stanje. U toku opterećivanja objekta se snimaju dodatni parovi 
fotografija. Nakon završetka snimanja, program upoređuje fotografije pre i posle opterećivanja i računa 
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pomeranja i deformacije karakterističnih delova objekta. Pre početka snimanja, neophodno je 
pripremiti površinu objekta, odnosno na površinu je potrebno naneti stohastičnu šaru.  
 
Sistem Aramis 2M (GOM, Nemačka)  se sastoji od seta stereo kamera i sočiva koji se nalaze na 
odgovarajućem postolju, uređaja za kontrolu napajanja i snimanja slika i računara (Slika 3.5) [181]. 

 

 
Slika 3.5. Aramis sistem [181] 

 
3.2.1.3 Procedura merenja 
 
Procedura merenja obuhvata više koraka:  

� određivanje merne zapremine,  
� priprema uzorka,  
� hardversko podešavanje sistema,  
� kalibracija sistema,  
� snimanje slika tokom merenja,  
� obrada i dokumentovanje rezultata.  

 
Merna zapremina se definiše na osnovu veličine merenog tela, odnosno od veličine oblasti koja se 
analizira. Merna zapremina se bira tako da mereno telo ili oblast koja se analizira ispunjava što više 
mernu zapreminu, kao i da mereno telo ostaje unutar merne zapremine u svim koracima opterećivanja. 

Površina koja se meri je izuzetno bitna pri izvođenju merenja, i mora da zadovolji sledeće uslove:  
- Površina  tela koja se meri mora da ima stohastičku šaru kako bi se jasno izdefinisali pikseli na 

parovima fotografija.  
- Naneta šara površine mora da prati deformaciju uzorka i ne sme se slomiti ili izbrisati pre kraja 

eksperimenta. 
- Optimalna površina je glatka, jer izrazito hrapave površine mogu napraviti problem pri 

softverskoj obradi rezultata.  
- Šara na uzorku mora da ima dobar kontrast, jer u suprotnom dodeljivanje piksela neće biti 

uspešno.  
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- Šara na površini mora biti mat, odnosno bez sjaja. Reflektovana svetlost izaziva loš kontrast i 
razliku u osvetljenju između leve i desne kamere koja nije poželjna i daje loše rezultate pri 
softverskoj obradi rezultata.  

 
Pre nanošenja stohastične šare, potrebno je očistiti površinu (bez tragova ulja i masti). U prvom koraku 
se nanosi sloj bele mat boje. Nakon toga se nanosi crna stohastička šara. Manje merne zapremine 
zahtevaju finiju šaru od velikih. Provera kvaliteta stohastičke šare se vrši upoređivanjem sa 
referentnom šarom koju je definisao proizvođač opreme [181]. 
 
Rastojanje između senzorske jedinice (kamera i sočiva) i uzorka zavisi od izbora merne zapremine 
(Slika 3.6). Pre upotrebe sistema, neophodno je podešavanje senzorske jedinice, odnosno potrebno je 
izvršiti hardversku kalibraciju sistema koja obuhvata podešavanje ugla između sočiva (odnosno 
kamera), fokus i blendu. Nakon toga se ceo sistem softverski kalibriše uz pomoć kalibracionih ploča ili 
krstova. Kada se kalibracijom uspešno podesi zapremina merenja, može se početi sa eksperimentalnim 
merenjima. 
 

 
Slika 3.6. Senzorska jedinica i zapremina merenja [159] 

 

Za 3D-DIC ispitivanja, svi uzorci su nanošeni u teflonske kalupe cilindričnog oblika prečnika 5 mm i 1 
mm debljine. Dimenzije svakog korišćenog kalupa su proverene digitalnim kljunastim merilom tačnosti 
0,01 mm. Za svaki od šest ispitivanih materijala pripremljeno je po 5 uzoraka (Slika 3.7). Kalup je bio 
postavljen preko Myler (poliesterske) tračice na staklenoj pločici (Slika 3.8 a), a zatim se svaki kalup 
punio odgovarajućim materijalom. Svi ispitivani materijali su naneseni metalnom šesticom u jednom 
sloju tako da se izbegnu vazdušni mehurići (Slika 3.8 a). Takođe, svi ispitivani materijali su 
pripremljeni u skladu sa uputstvima proizvođača. Posle nanošenja materijala u kalupe, poliesterska 
tračica je postavljena i na površine uzoraka kako bi se ravnomerno rasporedio materijal u kalupu. 
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Nakon par sekundi, poliesterska tračica se uklonila sa površine. Kalup je bio fiksiran na udaljenosti od 
28 cm od kamera za merenje dimenzionalnih promena koja su bile podešene tokom kalibracije uređaja. 
U toku kalibracije dobijena vrednost devijacije iznosila je 0,036 piksela ( granične vrednosti su od 0,01 
do 0,04 piksela). Merna zapremina je iznosila 25 mm x 20 mm x 10 mm. Za ovaj eksperiment su 
korišćene dve digitalne kamere rezolucije od 1600 x 1200 piksela sa sočivima od 50 mm (Slika 3.9). 
Na gornju stranu kalupa ispunjenog materijalom, odnosno na gornju površinu ispitivanog materijala, 
koja je bila okrenuta ka kamerama, prvo je nanesen sloj mat bele boje. Zatim je nanesen sloj crne boje. 
Ovim postupkom je dobijena pogodna površina za merenje (šara). Da bi se dobila adekvatna šara, 
potrebno je lagano pritisnuti mlaznicu spreja crne boje tako da kroz mlaznicu izlaze sitne kapi umesto 
jakog mlaza boje. Tako se postiže stohastična šara visokog kontrasta. Bitno je napomenuti da su uzorci 
prekriveni tamnom kutijom tokom sušenja nanete boje da bi se eliminisao uticaj ambijentalne svetlosti.                   

 

 

Slika 3.7. Priprema uzoraka 
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                               a)                                                                b) 

Slika 3.8.  a) Teflonski kalup pre i tokom nanošenja dentalnog cement, b) Teflonski kalup posle 
nanošenja dentalnog cementa prekriven poliesterskom tračicom  

 
 

Slika 3.9. a) Oprema za merenje 3D-DIC metodom (programski paket Aramis, senzorska jedinica, 
postolje, kompjuter, svetla i trigger kutija), b) Ispitivanje kompozitnog cementa 3D-DIC metodom 

tokom svetlosne polimerizacije LED lampom  

Svaki ispitivani kompozitni cement je sniman neposredno pre svetlosne polimerizacije (Stage 0), zatim 
je izvršena svetlosna polimerizacija LED lampom u trajanju od 20 s. Tokom svetlosne polimerizacije 
rastojanje ispitivanog materijala u teflonskom kalupu u odnosu na LED lampu iznosilo je 1 mm. LED 
lampa je bila fiksirana u držaču sa donje strane kalupa sa ispitivanim kompozitnim materijalom pa je 
udaljenost bila podjednaka u odnosu na svaki ispitani uzorak. Posle toga, narednih 10 minuta praćene 
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su dimenzionalne promene i pomeranja ispitivanih materijala, tako da je automatski na 10 s snimljeno 
ukupno 61 fotografija (Stage 60). 

Svaki ispitivani glas-jonomer cement i glas-jonomer cement modifikovan smolom je sniman odmah 
nakon pripreme uzorka (Stage 0) i posle toga su narednih 10 minuta praćene dimenzionalne promene 
GJC-a i GJC-a modifikovanih smolom, tako da je automatski na 10 s snimljeno ukupno 60 fotografija 
(Stage 59).  

Kompozitni cementi imaju jednu sliku više nego GJC i GJC modifikovan smolom, s obzirom da je kod 
kompozitnih cemenata korišćena svetlosna polimerizacija LED lampom 20 s, a kod GJC i GJC 
modifikovanih smolom samo hemijska polimerizacija. 

Slike pre i posle polimerizacije analizirane su u softveru Aramis v6.2 pomoću koga su izmerena 
pomeranja i izračunate Mizesove deformacije, (ε). Mizesova deformacija predstavlja kriterijum za 
analizu 3D deformacije ispitivanih uzoraka u sva tri pravca, x, y i z [157] i određena je prema jednačini  
(1): 

                  (1)     
 

3.2.2. Mikrotvrdoća po Vikersu 
 
Tvrdoća se karakteriše otpornošću materijala na deformaciju izazvanu tvrđim utiskivačem. Kako su sile 
i težine opterećenja koje se primenjuju na dentalnim materijalima na nivou grama (5-1000 gr), često se 
koristi termin “mikrotvrdoća”. Mikrotvrdoća predstavlja važnu fizičku karakteristiku dentalnih 
materijala kojom oni pokazuju svoju stabilnost prema grebanju, utiskivanju i anatomo-morfološkoj 
promeni površine. Testovi za ispitivanje mikrotvrdoće koriste se u istraživanjima kao indirektni 
pokazatelji stepena konverzije i uticaja svetlosnih izvora na polimerizaciju. Procena tvrdoće materijala 
od značaja je za otpornost materijala na habanje i indikator je sposobnosti restauracije da zadrži oblik. 
Tvrdoća se može odrediti statičkim, dinamičkim i specijalnim metodama. Za merenje mikrotvrdoće 
dentalnih materijala najčešće se koriste statičke metode po Knupu i Vikersu [182].    
 
Pored karakteristika unutrašnjih deformacija za dentalne cemente je od značaja i njihova površinska 
otpornost na opterećenje. Tokom poliranja dentalnog cementa i tokom upotrebe zuba u oralnim 
uslovima, površinski slojevi cementa su izloženi različitim normalnim i tangecijalnim naponima koji 
mogu da dovedu do pojave površinskih oštećenja. Jedan od najboljih pokazatelja otpornosti 
površinskih slojeva na oštećenje je tvrdoća, koja predstavlja otpornost materijala na prodiranje u 
njegovu površinu, odnosno otpornost materijala na plastičnu deformaciju pod opterećenjem tokom 
utiskivanja. Tvrdoća se često koristi kao pokazatelj koliko je neka površina ojačana različitim 
tretmanima, što u slučaju dentalnih cemenata predstavlja reakcija polimerizacije.  
 
Uobičajene metode za merenje tvrdoće su zasnovane na definiciji tvrdoće: na utiskivače različitog 
oblika se deluje izabranim vertikalnim optrećenjem određeno vreme, što kao posledicu ostavlja otisak u 
materijalu oblika utiskivača. Kod nekih metoda kao što su Brinelova i Vikersova meri se površina 
otiska, dok kod nekih kao što je Rokvelova meri se dubina otiska. Kod metoda kod kojih se proverava 
površina otiska, vrednost tvrdoće se dobija iz odnosa primenjene sile i površine otiska.  
 
U ovom istraživanju kod svih šest ispitivanih materijala za merenje mikrotvrdoće korišćena Vikersova 
metoda (oznaka HV) kod koje je utiskivač izrađen u obliku pravilne četvorostrane dijamantske 
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piramide sa uglom pri vrhu od 136°. Posebno značajno kod ove metode je mogućnost primene vrlo 
malih i vrlo velikih opterećenja jer je utiskivač izrađen od dijamanta. Uobičajeno vreme delovanja sile 
je 10-15 s.  Kod otiska koji predstavlja deo omotača piramide mere se dijagonale otiska, nakon čega se 
usrednjava vrednost ova dva merenja. Tvrdoća po Vikersu se određuje prema jednačini (2) [183]: 
 

HV= F/S|1,854F/d2                                       (2) 
 
gde je F primenjena sila u dN, a d površina otiska u mm2.  
 
U slučaju upotrebe malih opterećenja u pitanju je test mikrotvrdoće kod koga je otisak malih dimenzija, 
pa je moguće meriti tvrdoću tankih uzoraka, ali i pojedinih mikrostrukturnih faza u višefaznim 
sistemima. Dimenzije otiska se precizno mere pod mikroskopom. Kod dentalnih cemenata ova metoda 
je pogodna za određivanje stepena polimerizacije, odnosno praćenje procesa koji se odvija u vremenu 
jer sa porastom stepena očvršćavanja usled polimerizacije vrednost, tvrdoće bi trebala da raste.  
 
Merenje tvrdoće u ovom istraživanju je izvršeno na digitalnom uređaju EchoLAB tipa HTV 100 (Echo 
Research & Development, Italija) koji omogućuje merenje mikrotvrdoće po Vikersu i Knupu, Slika 
3.10. Postolje uređaja za postavljanje uzorka može da se pomera u dva upravna pravca sa mogućnošću 
očitavanja rastojanja čime je omogućeno da otisci budu na preporučenom rastojanju većem od 2,5d. 
Opseg sile koja može da se primeni na uređaju iznosi 0,098-980,7 N (HV0.01-HV100). Merenje na 
uzorcima je izvršeno sa opterećenjem od 0,49 N (HV0.05) tako da je za debljinu uzorka od 1 mm 
odnos debljine uzorka i srednje dijagonale otiska bio veći od 22 (min !9) čime je zadovoljen još jedan 
uslov ispitivanja (debljina uzorka veća od 1,5d). Vreme utiskivanja je bilo 15 s.  
 
Za ispitivanje mikrotvrdoće testirane su ispitivane grupe dentalnih cemenata (kompozitni, GJC i GJC 
modifikovan smolom). Svi uzorci su nanošeni u teflonske kalupe cilindričnog oblika prečnika 5 mm i 1 
mm debljine. Dimenzije svakog korišćenog kalupa su proverene digitalnim kljunastim merilom tačnosti 
0,01 mm. Za svaki od šest ispitivanih materijala pripremljeno je po 3 uzoraka. Kalup je bio postavljen 
preko poliesterske tračice na staklenoj pločici (donja strana kalupa sa ispitivanim materijalom). Zatim 
se svaki kalup punio odgovarajućim materijalom. Svi ispitivani materijali su naneseni metalnom 
šesticom u jednom sloju tako da se izbegnu vazdušni mehurići. Takođe, svi ispitivani materijali su 
pripremljeni u skladu sa uputsvima proizvođača. Posle nanošenja materijala u kalupe, druga 
poliesterska tračica je postavljena na površine uzoraka (gornja strana kalupa sa ispitivanim 
materijalom) i bila je pritisnuta mikroskopskim staklom kako bi se istisnuo višak materijala i kako bi se 
ravnomerno rasporedio materijal u kalupu.  

Za četiri ispitivana kompozitna cementa, tvrdoća je merena na setu od 3 uzorka posle polimerizacije 
LED lampom (500-900 mW/cm2, LEDition, Ivoclar-Vivadent, Schaan, Liechtenstein) u trajanju od 20 
s, na strani koja je bila direktno izložena LED lampi (donja površina materijala), kao i na strani koja 
nije bila direktno izložena LED lampi (gornja površina materijala). Izvršeno je merenje na 2 - 4 merna 
mesta, a dobijene vrednosti su uprosečene. Takođe, ista merenja su izvršena i na uzorcima posle 24h. 

Za ispitivani glas-jonomer cement i glas-jonomer cement modifikovan smolom, tvrdoća je merena na 
setu od 3 uzorka odmah posle polimerizacije (po preporukama proizvođača, posle 140s i 270 s 
respektivno) i to sa obe strane teflonskog kalupa. Izvršeno je merenje na 2 - 4 merna mesta, a dobijene 
vrednosti su uprosečene. Takođe, ista merenja su izvršena i na uzorcima posle 24h. 
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Slika 3.10. Uređaj za merenje mikrotvrdoće EchoLAB tipa HTV 100 

 
3.2.3. ATR-FTIR spektroskopija 
 
Spektroskopija infracrvene svetlosti sa Furijeovom transformacijom u modu totalne refleksije (ATR-
FTIR) je tehnika kojom se istovremeno snima spektar infracrvene svetlosti na svim frekvencijama 
(Slika 3.11). ATR-FTIR spektroskopija se koristi za karakterisanje ultra-tankih filmova. Za materijal ili 
tanak film nije neophodna prethodna priprema uzoraka za ATR analizu. 
 
Za ATR-FTIR spektroskopiju, infracrvena svetlost se propušta kroz kristal, sa visokim refleksionim 
indeksom, koji propušta zračenje kroz ATR element nekoliko puta. Merenjem apsorpcije zračenja u 
funkciji talasne dužine dobija se infracrveni spektar, na osnovu koga se indentifikuju funkcionalne 
grupe i jedinjenja [79]. Maksimalne vrednosti delova spektara na pojedinim talasnim dužinama, koji su 
posledica vibracija različitih molekulskih grupa i/ili veza, ukazuju na prisustvo tih grupa/veza.   

Za potrebe ove doktorske disertacije, korišćen je instrument Nicolet iS™10 FT-IR, SAD, 
spektrofotometar, a korišćena je tehnika prigušene totalne refleksije (eng. Attenuated Total Reflection, 
ATR) odnosno ATR tehnika (spektralni opseg 4000–400 cm-1, rezolucija 4 cm− 1, transmisioni mod). 
Za ispitivanje ATR tehnikom ispitani su svi dentalni cementi izuzev glas-jonomer cementa, Riva 
Luting.  Uzorci su pripremljeni na isti način kao i za merenja mikrotvrdoće. 

Za izračunavanje vrednosti stepena konverzije, DC, u ispitivanim materijalima praćeno je smanjenje 
apsorpcionog vrha C = C na 1638 cm-1 u odnosu na apsorpcioni vrh na 1718-1720 cm-1 C = O estarske 
grupe tako je DC dobijen koristeći se formula iz jednačine (3) [184]: 

DC (%) = 1- h(C=C)Lamp/h(C=O)Lamp
h(C=C)/h(C=O)  ×100                             (3) 
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gde je h visina (ili oblast) opsega h (C = C) 1638 cm − 1, h (C = O) visina (ili oblast) opsega na 1718-
1720 cm− 1.  

 

 
 

Slika 3.11. Spektrofotometar za merenje stepena konverzije tipa Nicolet iS™10  FT-IR sa ATR 
dodatkom 

 
3.2.4 Skenirajuća elektronska mikroskopija (SEM) 
 
Skenirajuća elektronska mikroskopija koristi snop elektrona za dobijanje topografije površine 
ispitivanih uzoraka. Ova tehnika omogućava ispitivanje topografije površine uzorka, analizu 
morfologije mikrostrukture, karakterizaciju hemijskih komponenata i kristalografske informacije 
rasporeda atoma u uzorku.   
 
SEM daje slike površine uzorka, odnosno morfologiju uzorka visoke prostorne rezolucije. Ova metoda 
koristi visoko-energetski sekundarni elektonski snop. Izvor elektrona se fokusira (u vakuumu) u sondu 
koja usmerava elektrone na površinu uzorka. Elektroni prolaze kroz površinski sloj uzorka pri čemu 
dolazi do interakcija koje mogu da rezultuju emisijom elektrona ili fotona sa ili kroz površinu. Deo 
emitovanih elektrona se sakuplja u odgovarajućem detektoru čime se na ekranu stvara slika površine 
uzorka. Svaka tačka na uzorku u koju je udario snop elektrona se prenosi u vidu slike direktno na 
ekran. Slika odnosno mikrografija zavisi od broja sekundarnih elektrona koji uspešno stignu do 
detektora. Sekundarni elektroni koji ne dostignu detektor mogu da proizvedu senke ili tamniji kontrast 
u nekim regionima slike. SEM ima veliku primenu u stomatologiji s obzirom da ima brojne prednosti u 
analizi površine, a posebno čestica punioca. Ova metoda omogućava veliku dubinu fokusa i 
posmatranja pri velikim ili malim uvećanjima sa brojnim drugim mogućnostima [185].  
 
Skenirajuća elektronska mikroskopija je korišćena da bi se ispitala morfologija materijala i analizirala 
veličina čestica punioca u ispitivanim materijalima. Svi ispitivani materijali su pripremljeni na isti 
način kao i za merenja mikrotvrdoće i u skladu sa preporukama proizvođača. Svi uzorci su prvo 
metalizirali pomoću platine u evaporatoru Polaron SC502 Sputter Coater (Fisons Instruments, 
Engleska) (Slika 3.12). U toku naparavanja uzorak rotira pod visokim vakuumom. Nakon naparavanja 
tankim filmom zlato-paladijum, uzorak se prenosi u SEM i pristupa se snimanju materijala. Za 
snimanje je korišćena površina fraktalnog loma da bi se uočili elementi mikrostrukture. Ispitivanja su 
izvedena na skenirajućem elektronskom mikroskopu (TESCAN MIRA3 XMU - Fesem, Brno, Češka 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

40 

Republika) koji je prikazan na Slici 3.13. Pripremljeni uzorci su analizirani na uvećanjima 5000x i 
10000x. Za analizu slike odnosno, za određivanje raspodele veličina čestica korišćen je Softver Image 
Pro Plus 6.0 (Media Cybernetics). 
 
   

 

Slika 3.12. Uređaj za vakuum naparavanje tipa Polaron SC502 Sputter Coater 
 

 
Slika 3.13. Skenirajući elektronski mikroskop tipa Tescan Mira 3XMU 
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3.2.5. Merenje temperature tokom svetlosne polimerizacije termoparovima   
 
Prvobitna namena termoelemenata bila je merenje visokih temperatura (500-1000oC). U skorije vreme, 
primena je uspešno proširena i na vrlo niske temeprature od -272.15oC, pa i do visokih od čak 4000oC. 
Zbog dobrih svojstava termoelementi imaju mnogobrojne praktične primene u merenju i regulaciji 
temperature. Termoparovi (termoelementi) su osetljivi na mehaničko i fizičko delovanje radne sredine. 
Izolaciona obloga se najčešće pravi od dobrih izolatora kao što su oksid magnezijuma, berilijuma, 
aluminijuma ili rorijuma. Ovi izolatori ne propuštaju gasove, kompatibilni su sa standardnim 
termoelementima i relativno jeftini [186]. 
 
Jedan od načina kojim se meri porast temperature tokom polimerizacije dentalnih cemenata je primena 
termoparova [187-189]. Polimerizacija kompozitnih cemenata je egzotermna reakcija [188]. U ovom 
istraživanju, termoparovi koji su se koristili za merenje temperature pripremljeni su korišćenjem 
OMEGA žice prečnika 0,078 mm, K tipa (hromel-alumel legura) termopar sa granicama greške ± 0,4 
%. Kuglica termoelementa je oblikovana kao disk da bi se površinska senzorna površina maksimalno 
povećala zbog što tačnijeg merenja. Termoelement je bio ugrađen u centar svakog ispitivanog uzorka. 
Pri svakom merenju, termoparovi su postavljeni u isti položaj da bi se smanjila odstupanja u merenjima 
koja mogu biti prouzrokovana promenama položaja termoparova.  
 
Za svaki od šest ispitivanih materijala pripremljeno je po 3 uzorka. Svi uzorci su pripremljeni na isti 
način kao i za merenja mikrotvrdoće i u skladu sa preporukama proizvođača (Slika 3.14), s tim da su i 
Riva Luting i Riva Luting Plus su bili izloženi LED lampi u trajanju od 20 s kako bi se pokazao uticaj 
svetlosnog izvora i kod ovog tipa materijala. Vrednosti napona termoelementa dobijeni su pomoću  
HIOKI LR8431-20 logera podataka sa više kanala (Slika 3.15 a). Svi ispitivani materijali su 
polimerizovani u trajanju od 20 s, LED lampom (intenziteta 500-900 mW/cm2) koja se nalazila ispod 
staklene pločice. Temperatura je zabeležena u intervalima od 10 sekundi tokom svetlosne 
polimerizacije i nakon toga dok se nije vratila na početnu temperaturu (sobna temperatura). 
Temperatura sa gornje strane staklene ploče, između kalupa i stakla, merena je posebnim termoparom 
kako bi se izmerila temperatura koju generiše LED lampa tokom rada (Slika 3.15 b).  
 

 

 
Slika 3.14. Termopar u središtu ispitivanog uzorka neposredno pred merenje 
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a)                                                             b) 

Slika 3.15. a) Višekanalni loger podataka tipa HIOKI LR8431-20, b) Merenje porasta temperature 
tokom svetlosne polimerizacije dentalnih cemenata primenom termoparova 

 
Merenje pokazalo je da je unos toplote od LED lampe bio minimalan i konstantan, za razliku od 
ispitivane temperature polimerizacije materijala. 
 
3.2.6. Statistička analiza 
 
Za obradu podataka korišćen je test analize varijansa (eng. Analysis of variance - ANOVA). Analiza 
varijanse je statistički model kojim se ukupna varijabilnost koja je uočena kod pojedine varijable 
rastavlja na komponente koje pripadaju različitim izvorima varijabilnosti. 

Potrebni uslovi za ANOVA-u su: 

- zavisna varijabla treba da bude intervalnog tipa 
- raspodela vrednosti unutar svake eksperimentalne grupe ne sme značajno da odstupa od 

normalne  
- ne smeju da se pojavljuju netipične vrednosti ni u jednoj grupi (eng. outliers) 
- varijansa treba da bude približno jednaka u svim grupama [190]. 

Za ovaj tip istraživanja korišćena je dvofaktorska i/ili jednofaktorska analiza varijanse sa Tukey post-
hoc testom multipne komparacije. U slučajevima dvofaktorske analize, ispitivala se i interakcija 
odgovarajućih faktora. U slučaju značajnosti interakcije dalja analiza se radila jednofaktorskom 
ANOVA-om sa Bonferroni korekcijom. 
 

Podaci za Mizesovu deformaciju na Stage-u 60 za kompozitne cemente odnosno Stage-u 59 za GJC-e i 
GJC-e modifikovane smolom analizirani su primenom dvofaktorske analize varijanse (ANOVA) sa 
uključenom interakcijom faktora „materijal“ i „sekcija“. Imajući u vidu da je Levenov test pokazao 
statistički značajno različite varijanse (p=0,124), primenjena je logaritamska transformacija podataka 
da bi bili ispunjeni uslovi za parametarsko testiranje.  

Podaci za pomeranje na Stage-u 60 odnosno Stage-u 59 analizirani su primenom jednofaktorske 
ANOVE sa Tukey post-hoc testom za međugrupna poređenja. Levenov test je pokazao da varijanse 
nisu bile statistički značajno različite (p=0,326).  

Analiza histograma je prethodno pokazala normalnu raspodelu i u slučaju Mizesovih deformacija i u 
slučaju pomeranja, što je drugi neophodni uslov za parametarsko testiranje. Podaci za Mizesovu 
deformaciju i pomeranje su analizirani i primenom Pearsonove korelacije. Nivo značajnosti u svim 
testovima iznosio je 0,05. 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

43 

Podaci za tvrdoću cemenata u dva vremenska perioda (neposredno posle polimerizacije-inicijalno i 
nakon 24 h) analizirani su dvofaktorskom analizom varijanse (ANOVA) sa uključenom interakcijom 
faktora "dentalni cement" i "vreme" na nivou značajnosti od 0,05. Kako je interakcija bila značajna 
(p<0,05), podaci o tvrdoći ispitivanih cemenata su dalje analizirani posebno za vremenski period 
"inicijalno" a posebno za "24h" primenom jednofaktorske ANOVE sa Tukey post-hoc testom 
međugrupnih razlika. Vrednosti tvrdoće za svaki cement neposredno posle polimerizacije i nakon 24 h 
upoređivane su primenom t-testa za zavisne uzorke. Bonferroni korekcija je primenjena kod svih 
multipnih testova kako bi se ukupna vrednost p ograničila na 0,05. 
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4. REZULTATI I DISKUSIJA  
 
U ovoj doktorskoj disertaciji upotrebljeno je šest komercijalnih dentalnih cemenata, odnosno četiri 
kompozitna cementa, glas-jonomer cement i glas-jonomer cement modifikovan smolom. Za 
istraživanje su uzeti dentalni materijali različitog hemijskog sastava i indikacija sa ciljem da se 
ispitaju,  analiziraju i uporede svojstva različitih vrsta dentalnih cemenata. Izabrani materijali imaju 
široku kliničku primenu i često su u upotrebi u svakodnevnoj stomatološkoj praksi. Ispitivani 
kompozitni cementi su u upotrebi kao dvokomponentni sistem pasta-pasta, a glas-jonomer cement i 
glas-jonomer cement modifikovan smolom kao sistem prah-tečnost. 
 
Za sve prikazane rezultate kod ispitivanih kompozitnih cemenata za svetlosnu polimerizaciju  
korišćena je konvencionalna LED lampa intenziteta 600 mW/cm², s obzirom da se ovaj tip lampe 
često primenjuje  u stomatološkoj praksi. Ispitivanja su vršena in vitro, ali je posebna pažnja bila 
usmerena da se svi eksperimenti izvedu u što realnijim uslovima i po preporukama proizvođača 
ispitivanih materijala, da bi dobijeni rezultati mogli da ukažu na prednosti i nedostatke ispitivanih 
dentalnih cemenata koji se koriste na pacijentima, a i na svojstva materijala koja do sada nisu u 
potpunosti ispitana. 
 
4.1 METODA TRODIMENZIONALNE KORELACIJE DIGITALNIH SLIKA (3D 
DIGITAL IMAGE CORRELATION) 
 
Metodom 3D korelacije digitalnih slika eksperimentalno su merene von Mizesove deformacije i 
pomeranja ispitivanih dentalnih cemenata. Za ispitivanje je korišćeno po pet uzoraka svakog 
materijala (Multilink Automix, MaxCem Elite, SeT PP, Relyx U200, Riva Luting i Riva Luting 
Plus) koji su pripremljeni u teflonskim kalupima cilindričnog oblika unutrašnjeg prečnika 5 mm i 
debljine 1 mm. Dobijeni rezultati prikazani su na slikama 4.1-4.28, na dijagramima 4.1-4.10 i 
tabelarno (Tabele  4.1 i 4.2). Na slikama 4.1-4.28 predstavljeni su reprezentativni uzorci ispitivanih 
dentalnih materijala. Urađena je i statistička analiza deformacija i pomeranja na odgovarajućim 
presecima. 
 
Svaki ispitivani kompozitni cement (Multilink Automix, MaxCem Elite, SeT PP, Relyx U200) je 
sniman neposredno pre svetlosne polimerizacije (Korak 0-Stage 0), zatim je izvršena svetlosna 
polimerizacija LED lampom u trajanju od 20 s i neposredno nakon toga je napravljen sledeći 
snimak (Korak 1-Stage 1). Posle toga, narednih 10 minuta praćene su dimenzionalne promene, 
odnosno polimerizaciona kontrakcija ispitivanih materijala, tako da je automatski na 10 s snimljeno 
ukupno 61 fotografija za svaki ispitivani kompozitni materijal posebno.  
 
Ispitivani glas-jonomer cement (Riva luting) i glas-jonomer cement modifikovan smolom (Riva 
Luting Plus) su snimani odmah nakon pripreme uzorka (Korak 0-Stage 0) i posle toga su narednih 
10 minuta praćene dimenzionalne promene GJC i GJC modifikovanih smolom tako da je 
automatski na 10 s snimljeno ukupno 60 fotografija.  

Korak 0 nije prikazan ni za jedan ispitivani materijal jer je on nulti i referentni tako da se u odnosu 
na njega vrši proračun deformacija za naredne korake. Kompozitni cementi imaju jednu sliku više u 
odnosu na GJC i GJC modifikovan smolom s obzirom da je kod kompozitnih cemenata korišćena 
LED lampa 20 s za svetlosnu polimerizaciju. 

Nakon deset minuta snimanja, slike su analizirane pomoću softvera  Aramis v.6.2) kako bi se 
prikazala Mizesova deformacija i pomeranja. Sve promene početnih tačaka na slikama su praćene 
korelacionim funkcijama, a poređeni su njihovi položaji pre i posle polimerizacije. Kao izlazni 
parametri su dobijene Mizesove deformacije i pomeranja. Izvršena je analiza polja deformacija i 
polja pomeranja korišćenjem preseka i tačaka koji su kreirani u softveru. U ovom istraživanju 
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prikazana su tri preseka. Presek 0  kružni presek) je postavljen na spoju kalupa i ispitivanog 
materijala i predstavlja perifernu zonu, odnosno periferni deo uzorka. Preseci 1 i 2 predstavljaju 
pravolinijske preseke koji su međusobno ortogonalno pozicionirani i oni se odnose na centralnu 
zonu odnosno centralni deo uzorka. Aramis softver automatski podešava skale koje su prikazane na 
Slikama 4.1-4.28. 
 
Slike 4.1, 4.7, 4.13 i 4.19 reprezentativnih uzoraka predstavljaju deformaciona polja za korak 1, 
odnosno neposredno deformaciona polja posle polimerizacije LED lampom za kompozitne 
materijale (vreme osvetljavanja uzorka je po uputstvu proizvođača). Takođe, za kompozitne 
materijale je prikazan i korak 2  Slike 4.2, 4.8, 4.14 i 4.20) jer se između koraka 1 i koraka 2 dešava 
procentualno najveća promena u deformaciji, odnosno polimerizacionoj kontrakciji  Tabele 4.1 i 
4.2). Slike 4.3, 4.9, 4.15 i 4.21 predstavljaju deformaciona polja za poslednji korak u eksperimentu, 
odnosno korak 60 za kompozitne materijale. Za GJC i GJC modifikovan smolom prikazan je samo 
poslednji korak, s obzirom da kod njih kasnije počinje polimerizacija, koja je samo hemijski 
inicirana. Usled razlike vremena od 10 s, poslednji korak za glas-jonomer cement i glas-jonomer 
cement modifikovan smolom je korak 59 (Slike 4.25 i 4.27).  

Polja pomeranja reprezentativnih uzoraka kompozitnih materijala za korak 1 prikazana su na 
Slikama 4.4, 4.10, 4.16 i 4.22, za korak 2 na Slikama 4.5, 4.11, 4.17 i 4.23, a za korak 60 na 
Slikama 4.6, 4.12, 4.18 i 4.24. Za glas-jonomer cement i glas-jonomer cement modifikovan smolom 
prikazana su polja pomeranja na Slikama 4.26 i 4.28 za korak 59. 

Polje deformacija je prikazano na Slici 4.1 za kompozitni cement Multilink Automix za korak 1. Sa 
slike se uočava da je na ordinati prikazana skala, koja je data u %, kao i da su prikazani koordinatni 
sistem i položaji Preseka 0, 1 i 2. Procentualne vrednosti Mizesovih deformacija su prikazane u 
odnosu na nulti korak  pre početka polimerizacije). Najveće vrednosti deformacija se javljaju u 
perifernom delu uzorka, na granici teflonskog kalupa i materijala, odnosno na Preseku 0 i iznose 
oko 14 %.  Posmatrajući sliku uočava se da vrednost deformacija opada ka centralnom delu uzorka i 
u tom delu iznosi oko 4,4 %.  

 

Slika 4.1. Deformaciono polje kod Multilink Automix uzorka, korak 1 
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Vrednosti Mizesovih deformacija su prikazane i pomoću dijagrama u gornjem levom delu slike. 
Dijagram deformacija za Preseke 0, 1 i 2 je prikazan u funkciji dužine preseka i takođe daje podatak 
o maksimalnoj i minimalnoj vrednosti Mizesovih deformacija. 

U donjem levom delu slike prikazan je dijagram Mizesovih deformacija za Tačke 0 i 1 (Stage point 
0 i Stage point 1) koje su date u zavisnosti od vremena merenja reakcije polimerizacije. Tačka 0 se 
nalazi na Preseku 0, a Tačka 1 u centru uzorka gde se seku Preseci 1 i 2. Ovaj dijagram daje 
podatke o vrednostima Mizesovih deformacija i posle polimerizacije i to za period od 10 minuta 
posle osvetljenja LED lampom, što je je od izuzetnog značaja jer je po proizvođačima preporučeno 
vreme svetlosne polimerizacije 20 s, a sa ovih dijagrama se vidi da se reakcija polimerizacije 
nastavila, i da se  materijal i dalje kontrahuje. 

Korak 2 za polje Mizesovih deformacija za Multilink Automix dat je na Slici 4.2. Sa slike se uočava 
da je na ordinati prikazana skala, koja je data u %, kao i da su prikazani koordinatni sistem i 
položaji Preseka 0, 1 i 2. Najveće vrednosti Mizesovih deformacija se i u ovom koraku javljaju u 
perifernom delu uzorka (oko 14,4 %). U centralnom delu uzorka deformacija iznosi oko 4,6 %. 
Tokom snimanja ovom metodom, između koraka 1 i koraka 2 se javila procentualno najveća 
promena u deformaciji odnosno polimerizacionoj kontrakciji. 

Dijagram Mizesovih deformacija za svaki Presek takođe je prikazan na slici u gornjem levom uglu i 
dat je u funkciji dužine preseka.  

 

Slika 4.2. Deformaciono polje kod Multilink Automix uzorka, korak 2 

Polje Mizesovih deformacija za Multilink Automix je prikazano na Slici 4.3 za Korak 60. Sa slike 
se uočava da se najveće vrednosti deformacija javljaju na Preseku 0 i iznose oko 15 %, a najmanje 
vrednosti Mizesovih deformacija su izmerene u centralnom delu uzorka (5,2 %). Sa dijagrama 
 donji levi deo slike) se može uočiti da se tokom vremena snimanja deformacija u Tačkama 0 i 1 
ustalila na oko 10 %, odnosno 4 % respektivno. 
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Slika 4.3. Deformaciono polje kod Multilink Automix uzorka, korak 60 

Polje pomeranja je prikazano na Slici 4.4 za kompozitni cement Multilink Automix za korak 1. Sa 
slike se uočava da je na ordinati prikazana skala, koja je data u mm, kao i da su prikazani 
koordinatni sistem i položaji Preseka 0, 1 i 2. S obzirom da su najveće vrednosti pomeranja na 
sredini Preseka 1 i 2, Presek 0 se nije razmatrao u daljoj analizi polja pomeranja. Vrednosti 
pomeranja su prikazane u odnosu na nulti korak  pre početka polimerizacije). Vrednost pomeranja u 
z pravcu (na slici Displacement Z) je sa negativnim predznakom zbog orijentacije koordinantnog 
sistema. Ravan x-y je postavljena u ravni teflonskog kalupa, a pozitivan smer z ose je u istom smeru 
kao svetlosni izvor, odnosno LED lampa. Iz dobijenih rezultata se može videti da je smer 
pomeranja tačaka ispitivanih materijala uvek u suprotnom smeru u odnosu na smer izvora svetlosti. 
To znači da se svi ispitivani kompozitni  materijali pomeraju ka LED lampi.  

Polje sa najvećim pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja 
iznose 0,074 mm za Korak 1. Vrednosti pomeranja su prikazane i pomoću dijagrama u gornjem 
levom delu slike. Dijagram pomeranja za Preseke 1 i 2 je prikazan u funkciji dužine preseka i 
takođe daje podatak vrednostima pomeranja u uzorku. 

U donjem levom delu slike prikazan je dijagram pomeranja za Tačke 0 i 1  Stage point 0 i Stage 
point 1) koje su date u zavisnosti od vremena merenja reakcije polimerizacije. Tačka 0 se nalazi na 
Preseku 0, a Tačka 1 u centru uzorka gde se seku Preseci 1 i 2.  
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Slika 4.4. Polje pomeranja kod Multilink Automix uzorka, korak 1 

Za korak 2 za Multilink Automix prikazano je polje pomeranja na Slici 4.5. Polje sa najvećim 
pomeranjem se i u ovom slučaju nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja 
iznose 0,075 mm. Vrednosti pomeranja su prikazane i pomoću dijagrama u gornjem levom delu 
slike. Dijagram pomeranja za Preseke 1 i 2 je prikazan u funkciji dužine preseka i takođe daje 
podatak o vrednostima pomeranja u uzorku. U donjem levom delu slike prikazan je dijagram 
pomeranja za Tačke 0 i 1 koje su date u zavisnosti od vremena reakcije polimerizacije.  

 

Slika 4.5. Polje pomeranja kod Multilink Automix uzorka, korak 2 
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Za korak 60 prikazano je polje pomeranja za Multilink Automix na Slici 4.6. Polje sa najvećim 
pomeranjem se takođe nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja iznose 0,082 
mm. Vrednosti pomeranja su prikazane i pomoću dijagrama u gornjem levom delu slike.  

U donjem levom delu slike prikazan je dijagram pomeranja za Tačke 0 i 1  koje su date u zavisnosti 
od vremena reakcije polimerizacije. Tačka 0 se nalazi na Preseku 0, a Tačka 1 u centru uzorka gde 
se seku Preseci 1 i 2. 

 

Slika 4.6. Polje pomeranja kod Multilink Automix uzorka, korak 60 

 

Polje deformacija je prikazano na Slici 4.7 za korak 1, za kompozitni cement MaxCem Elite. 
Najveće vrednosti deformacija se javljaju u perifernom delu uzorka, odnosno na Preseku 0 i iznose 
8,5 %.  Posmatrajući sliku uočava se da vrednost deformacija opada ka centralnom delu uzorka i u 
tom delu iznosi 2,1 %.  
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Slika 4.7. Deformaciono polje kod MaxCem Elite uzorka, korak 1 

Korak 2 za polje Mizesovih deformacija za MaxCem Elite dat je na Slici 4.8. Najveće vrednosti 
Mizesovih deformacija se i u ovom koraku javljaju u perifernom delu uzorka i iznose 9 %.  U 
centralnom delu uzorka vrednost deformacija iznosi 2,4 %. 

 

Slika 4.8. Deformaciono polje kod MaxCem Elite uzorka, korak 2 
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Polje Mizesovih deformacija je prikazano na Slici 4.9 za korak 60 za MaxCem Elite. Sa slike se 
uočava da se najveće vrednosti deformacija javljaju na Preseku 0 i iznose 11,7 %, a najmanje 
vrednosti Mizesovih deformacija su izmerene u centralnom delu uzorka (3,4 %). Sa dijagrama 
 donji levi deo slike) se može uočiti da se tokom vremena snimanja deformacija u Tačkama 0 i 1 
ustalila na 13 %, odnosno 3 % respektivno. 

 

Slika 4.9. Deformaciono polje kod MaxCem Elite uzorka, korak 60 

 

Za korak 1 prikazano je polje pomeranja za materijal MaxCem Elite na Slici 4.10. Polje sa najvećim 
pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja u ovom koraku 
iznose 0,038 mm.  
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Slika 4.10. Polje pomeranja kod MaxCem Elite uzorka, korak 1 

Za korak 2 za MaxCem Elite prikazano je polje pomeranja na Slici 4.11. Polje sa najvećim 
pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja u koraku 2 iznose 
0,043 mm.  

 

Slika 4.11. Polje pomeranja kod MaxCem Elite uzorka, korak 2 
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Za korak 60 prikazano je polje pomeranja za MaxCem Elite na Slici 4.12. Polje sa najvećim 
pomeranjem se i u ovom slučaju nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja 
iznose 0,059 mm.  

 

Slika 4.12. Polje pomeranja kod MaxCem Elite uzorka, korak 60 

 

Polje deformacija je prikazano na Slici 4.13 za kompozitni cement SeT PP za korak 1. Najveće 
vrednosti deformacija se javljaju u perifernom delu uzorka, na granici teflonskog kalupa i materijala 
odnosno na Preseku 0 i iznose 10,3 %.  Posmatrajući sliku uočava se da vrednost deformacija opada 
ka centralnom delu uzorka i u tom delu iznosi 2,7 %.  
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Slika 4.13. Deformaciono polje kod SeT PP uzorka, korak 1 

Korak 2 za polje Mizesovih deformacija dat je na Slici 4.14 za kompozitni cement SeT PP. Najveće 
vrednosti Mizesovih deformacija se javljaju u perifernom delu uzorka i iznose 11,7 %.  U 
centralnom delu uzorka vrednost deformacija iznosi 3,1 %. 

 

Slika 4.14. Deformaciono polje kod SeT PP uzorka, korak 2 
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Polje Mizesovih deformacija za SeT PP je prikazano na Slici 4.15 za korak 60. Sa slike se uočava 
da se najveće vrednosti deformacija javljaju na Preseku 0 i iznose 13,4 %, a najmanje vrednosti 
Mizesovih deformacija su izmerene u centralnom delu uzorka (3,9 %). Sa dijagrama (donji levi deo 
slike) se može uočiti da se tokom vremena snimanja deformacija u Tačkama 0 i 1 ustalila na 12 %, 
odnosno 3 % respektivno. 

 

Slika 4.15. Deformaciono polje kod SeT PP uzorka, korak 60 

 

Za korak 1 za kompozitni cement SeT PP prikazano je polje pomeranja na Slici 4.16. Polje sa 
najvećim pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja u koraku 1 
iznose 0,053 mm.  
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Slika 4.16. Polje pomeranja kod SeT PP uzorka, korak 1 

Na Slici 4.17 prikazano je polje pomeranja za SeT PP za korak 2. Polje sa najvećim pomeranjem se 
i u ovom slučaju nalazi u centralnom delu uzorka, a maksimalno pomeranje za ovaj korak iznosi 
0,058 mm.  

 

Slika 4.17. Polje pomeranja kod SeT PP uzorka, korak 2 
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Za korak 60 za SeT PP  prikazano je polje pomeranja na Slici 4.18. Polje sa najvećim pomeranjem 
se i u ovom slučaju nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja iznose 0,074 
mm.  

 

Slika 4.18. Polje pomeranja kod SeT PP uzorka, korak 60 

 

Polje deformacija je prikazano na Slici 4.19 za kompozitni cement Relyx U200 za korak 1. Najveće 
vrednosti Mizesovih deformacija se javljaju u perifernom delu uzorka, odnosno na Preseku 0 i 
iznose 10,9 %. Posmatrajući sliku uočava se da vrednost deformacija opada ka centralnom delu 
uzorka i u tom delu iznosi 2,9 %. 
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Slika 4.19. Deformaciono polje kod Relyx U200 uzorka, korak 1 

Polje Mizesovih deformacija za korak 2 dato je na Slici 4.20 za uzorak Relyx U200. Najveće 
vrednosti Mizesovih deformacija se javljaju u perifernom delu uzorka i iznose 11,9 %.  Isti trend se 
uočava u centralnom delu uzorka kao i kod drugih ispitivanih kompozitnih cemenata i vrednost 
deformacija u tom delu iznosi 3,1 %. 

 

Slika 4.20. Deformaciono polje kod Relyx U200 uzorka, korak 2 
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Polje Mizesovih deformacija je prikazano na Slici 4.21, za korak 60 za materijal Relyx U200. Sa 
slike se uočava da se najveće vrednosti deformacija javljaju na Preseku 0 i iznose 12,3 %, a 
najmanje vrednosti Mizesovih deformacija su 3,4 % i izmerene su u centralnom delu uzorka. Sa 
dijagrama  donji levi deo slike) se može uočiti da se tokom vremena snimanja deformacija u 
Tačkama 0 i 1 ustalila na 11,5 %, odnosno 2,8 % respektivno. 

 

Slika 4.21. Deformaciono polje kod Relyx U200 uzorka, korak 60 

 

Na Slici 4.22 prikazano je polje pomeranja za korak 1 za materijal Relyx U200. Polje sa najvećim 
pomeranjem nalazi se u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja u ovom koraku 
iznose 0,046 mm.  
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Slika 4.22. Polje pomeranja kod Relyx U200 uzorka, korak 1 

Za korak 2 za Relyx U200 prikazano je polje pomeranja na Slici 4.23. Polje sa najvećim 
pomeranjem se i u ovom slučaju nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti pomeranja za 
ovaj korak iznose 0,047 mm. 

 

Slika 4.23. Polje pomeranja kod Relyx U200 uzorka, korak 2 
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Za korak 60 za Relyx U200 prikazano je polje pomeranja na Slici 4.24. Polje sa najvećim 
pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka, a maksimalne vrednosti pomeranja iznose 0,052 
mm.  

 

Slika 4.24. Polje pomeranja kod Relyx U200 uzorka, korak 60 

 

Polje Mizesovih deformacija za glas-jonomer cement, Riva Luting, prikazano je na Slici 4.25 za 
Korak 59. Sa slike se uočava da se najveće vrednosti deformacija javljaju na Preseku 0 i iznose 11,6 
%. Najmanje vrednosti Mizesovih deformacija su izmerene u centralnom delu uzorka i iznose 3 %. 
Sa dijagrama  donji levi deo slike) se može uočiti da se tokom vremena snimanja deformacija nije 
ustalila u Tačkama 0 i 1. 
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Slika 4.25. Deformaciono polje kod Riva Luting uzorka, korak 59 

Za korak 59 prikazano je polje pomeranja za Riva Luting na Slici 4.26. Vrednost pomeranja u z 
pravcu (na slici Displacement Z) je sa negativnim predznakom zbog orijentacije koordinantnog 
sistema. Polje sa najvećim pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka. Najveće vrednosti 
pomeranja iznose 0,055 mm.  

U donjem levom delu slike prikazan je dijagram pomeranja za Tačke 0 i 1  Stage point 0 i Stage 
point 1) koje su date u zavisnosti od vremena merenja reakcije polimerizacije. Tačka 0 se nalazi na 
Preseku 0, a Tačka 1 u centru uzorka gde se seku Preseci 1 i 2. Može se uočiti da se pomeranje i 
dalje nastavlja u z pravcu i da nije dostiglo svoju konačnu vrednost ni posle 10 minuta snimanja 
iako su preporuke proizvođača da je potrebno vreme vezivanja materijala 140 s. 
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Slika 4.26. Polje pomeranja kod Riva Luting uzorka, korak 59 

Na Slici 4.27 prikazano je polje Mizesovih deformacija za glas-jonomer cement modifikovan 
smolom, Riva Luting Plus, za Korak 59. Sa slike se uočava da se najveće vrednosti deformacija 
javljaju na Preseku 0 i iznose 14,1 %, a najmanje vrednosti Mizesovih deformacija su izmerene u 
centralnom delu uzorka (4,2 %). Sa dijagrama  donji levi deo slike) se može uočiti da se tokom 
vremena snimanja deformacija nije ustalila u Tačkama 0 i 1, ali da je imala tendenciju da dostigne 
plato. 

 

Slika 4.27. Deformaciono polje kod Riva Luting Plus uzorka, korak 59 
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Na Slici 4.28 prikazano je polje pomeranja za korak 59 za Riva Luting Plus. Vrednost pomeranja u 
z pravcu (na slici Displacement Z) je sa negativnim predznakom zbog orijentacije koordinantnog 
sistema. Polje sa najvećim pomeranjem se nalazi u centralnom delu uzorka, a maksimalne vrednosti 
pomeranja iznose 0,069 mm.  

U donjem levom delu slike prikazan je dijagram pomeranja za Tačke 0 i 1  Stage point 0 i Stage 
point 1) koje su date u zavisnosti od vremena merenja reakcije polimerizacije. Tačka 0 se nalazi na 
Preseku 0, a Tačka 1 u centru uzorka gde se seku Preseci 1 i 2. Može se uočiti da se pomeranje i 
dalje nastavlja u z pravcu i da nije dostiglo svoju konačnu vrednost ni posle 10 minuta snimanja 
iako su preporuke proizvođača da je potrebno vreme vezivanja materijala 270 s. 

 

Slika 4.28. Polje pomeranja kod Riva Luting Plus uzorka, korak 59 

3D DIC metoda omogućava merenje celih polja Mizesovih deformacija i pomeranja. Snimanjem 
celih polja deformacija i celih polja pomeranja omogućeno je precizno određivanje maksimalnih 
vrednosti deformacija i pomeranja koje omogućavaju detaljniju analizu dentalnih cemenata. 
Dobijeni rezultati svih ispitivanih materijala ukazuju na neravnomernu raspodelu deformacionog 
polja. Za sve ispitivane dentalne cemente, uočene su veće vrednosti Mizesovih deformacija u 
perifernom delu uzoraka, a manje vrednosti u centralnom delu. Sa prikazanih dijagrama se vide 
vrednosti deformacija u funkciji dužine karakterističnog preseka za sve isptivane uzorke, na kojima 
se uočava nehomogeno deformaciono polje, odnosno heterogen karakter deformacionog polja.  

Na osnovu polja pomeranja za sve ispitivane kompozitne cemente uočava se da se usled 
polimerizacione kontrakcije materijala naspramna površina uzorka u odnosu na površinu uzorka 
osvetljenu LED lampom kontrahuje u pravcu centra mase materijala.  

3D DIC metodom je izmerena deformacija (polimerizaciona kontrakcija, kao posledica skupljanja 
materijala tokom umrežavanja) tokom polimerizacije, a ukupno 10 min za sve ispitivane materijale. 
Za razliku od drugih metoda za ispitivanje dimenzione stabilnosti dentalnih cemenata, pored 
maksimalne vrednosti deformacije, 3D DIC metoda je takođe omogućila i praćenje promene polja 
deformacije i posle preporučenog vremena polimerizacije. Kod kompozitnih dentalnih cemenata 
korišćena je svetlosno inicirana radikalna polimerizacija LED lampom  20 s, po uputstvu 
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proizvođača), a kod glas-jonomera i glas-jonomera modifikovanog smolom hemijski inicirana 
radikalna polimerizacija. Po uputstvu proizvođača, kod GJC i GJC modifikovanog smolom, 
odnosno Riva Luting i Riva Luting Plus cementa, polimerizacija je trebalo da se završi za 140 s 
odnosno 270 s, respektivno. Iako preporuke proizvođača nalažu da je potrebno manje od 3 min 
odnosno manje od 5 min za završetak polimerizacije kod GJC i GJC modifikovanog smolom, ova 
metoda je pokazala da se polimerizaciona kontrakcija nastavila i posle 10 min. Najveće vrednosti 
deformacije su uočene u blizini periferne zone. Ista pojava je uočena i kod svih ispitivanih 
kompozitnih cemenata. Reakcija polimerizacije, iako je bila inicirana i svetlosnim izvorom, nije 
bila završena posle preporučenog vremena. 

Na Dijagramu 4.1 prikazane su srednje vrednosti maksimalnih Mizesovih deformacija i standardna 
devijacija kompozitnih cemenata za Presek 0 i Preseke 1 i 2 za korak 1. Dobijeni rezultati ukazuju 
da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti maksimalne deformacije imao Multilink 
Automix, zatim Relyx U200, SeT PP, a najmanje vrednosti maksimalnih defomacija MaxCem Elite. 

 

 

Dijagram 4.1. Mizesova deformacija ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih deformacija i standardna devijacija) za Presek 0 i Presek 1 i 2, korak 1 

 

Za korak 2, na Dijagramu 4.2, uočava se da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti 
maksimalne deformacije imao Multilink Automix, zatim Relyx U200, SeT PP, a najmanje vrednosti 
maksimalnih defomacija MaxCem Elite. 
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Dijagram 4.2. Mizesova deformacija ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih deformacija i standardna devijacija) za Presek 0 i Presek 1 i 2, korak 2 

U poslednjem koraku (Dijagram 4.3), dobijeni rezultati pokazuju promenu u odnosu na korake 1 i 2. 
Najveće vrednosti maksimalne deformacije su i dalje bile kod materijala Multilink Automix, ali kod 
materijala SeT PP su značajno porasle tako da su bile veće u odnosu na Relyx U200. Najmanje 
vrednosti defomacija je i dalje pokazao materijal MaxCem Elite. 

 

Dijagram 4.3. Mizesova deformacija ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih deformacija i standardna devijacija) za Presek 0 i Presek 1 i 2, korak 60 

Za poslednji korak (Dijagram 4.4), za GJC i GJC modifikovan smolom su prikazane srednje 
vrednosti maksimalnih Mizesovih deformacija kao i standardna devijacija za Presek 0 i Preseke 1 i 
2. Sa dijagrama se vidi da je veće vrednosti deformacija pokazao materijal Riva Luting Plus, s 
obzirom da sadrži polimernu matricu koja najviše utiče na polimerizacionu kontrakciju materijala.  
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Dijagram 4.4. Mizesova deformacija ispitivanih GJC i GJC ojačanog smolom (srednje vrednosti 
maksimalnih deformacija i standardna devijacija) za Presek 0 i Presek 1 i 2, korak 59  

Na Dijagramu 4.5 prikazane su srednje vrednosti maksimalnih pomeranja i standardna devijacija 
kompozitnih cemenata za Preseke 1 i 2 za korak 1. S obzirom da su najveće vrednosti pomeranja na 
sredini Preseka 1 i 2, Presek 0 se nije razmatrao u daljoj analizi polja pomeranja. Dobijeni rezultati 
ukazuju da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti pomeranja imao Multilink Automix, 
zatim SeT PP, Relyx U200, a najmanje vrednosti pomeranja MaxCem Elite. 

 

Dijagram 4.5. Pomeranja u z pravcu ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih pomeranja i standardna devijacija) za Presek 1 i 2, korak 1 

Za korak 2, na Dijagramu 4.6, uočava se da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti 
pomeranja imao Multilink Automix, zatim SeT PP,  Relyx U200, a najmanje vrednosti pomeranja 
MaxCem Elite. 
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Dijagram 4.6. Pomeranja u z pravcu ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih pomeranja i standardna devijacija) za Presek 1 i 2, korak 2  

U poslednjem koraku (Dijagram 4.7), dobijeni rezultati pokazuju promenu u odnosu na korake 1 i 2. 
Najveće vrednosti pomeranja su i dalje bile kod materijala Multilink Automix, a zatim kod SeT PP, 
ali kod materijala MaxCem Elite su značajno porasle tako da su bile veće u odnosu na Relyx U200. 
Za razliku od rezultata dobijenih za vrednosti deformacija gde su vrednosti za SeT PP u poslednjem 
koraku porasle i bile veće nego kod materijala Relyx U200, kod pomeranja materijal SeT PP je 
tokom reakcije polimerizacije pokazivao veće pomeranje u odnosu na Relyx U200, ali u ovom 
slučaju je veća pomeranja imao i materijal MaxCem Elite. Relyx U200 je pokazao najmanje 
vrednosti pomeranja od svih ispitivanih kompozitnih cemenata. 

 

Dijagram 4.7. Pomeranja u z pravcu ispitivanih kompozitnih cemenata (srednje vrednosti 
maksimalnih pomeranja i standardna devijacija) za Presek 1 i 2, korak 60 

Za poslednji korak (Dijagram 4.8), za GJC i GJC modifikovan smolom su prikazane srednje 
vrednosti maksimalnih pomeranja kao i standardna devijacija za Preseke 1 i 2. S obzirom da su 
najveće vrednosti pomeranja na sredini Preseka 1 i 2, Presek 0 se nije razmatrao u daljoj analizi 
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polja pomeranja. Sa dijagrama se vidi da je veće vrednosti pomeranja pokazao materijal Riva 
Luting Plus, s obzirom da sadrži polimernu matricu koj najviše utiče na skupljanje i pomeranje 
materijala.  

 

Dijagram 4.8. Pomeranja u z pravcu ispitivanih GJC i GJC ojačanog smolom (srednje vrednosti 
maksimalnih pomeranja i standardna devijacija) za Presek 1 i 2, korak 59  

 

Na Dijagramu 4.9 (poslednji korak) prikazane su srednje vrednosti maksimalnih Mizesovih 
deformacija, standardna devijacija kao i statistička značajnost za svih šest ispitivanih dentalnih 
cemenata za Presek 0 i Preseke 1 i 2.  

Dobijeni rezultati ukazuju da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti maksimalnih 
deformacija imao kompozitni cement Multilink Automix, zatim glas-jonomer ojačan smolom Riva 
Luting Plus, zatim kompozitni cement SeT PP, kompozitni cement Relyx U200, kompozitni cement 
MaxCem Elite, a najmanje vrednosti Mizesovih defomacija za sve Preseke pokazao je glas-jonomer 
Riva Luting, koji u svom sastavu ne sadrži smolu. Ovi rezultati su u saglasnosti sa rezultatima u 
dostupnoj literaturi [99, 102, 106, 108, 118, 124, 125, 127]. 
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Dijagram 4.9. Mizesova deformacija (srednje vrednosti maksimalnih deformacija i standardna 
devijacija) za Presek 0 i Presek 1 i 2, poslednji korak. Materijali sa različitim slovnim oznakama su 

statistički značajno različiti. Velika slova se odnose na Presek 0, a mala slova na Presek 1 i 2. 
 

Interakcija faktora „materijal“ i „sekcija“ pri analizi Mizesove deformacije nije bila statistički 
značajna  p=0,596), dok su oba faktora pojedinačno pokazala postojanje statistički značajnih razlika 
(p<0,05). Tukey post-hoc test je pokazao da je Mizesova deformacija za Presek 0 (periferni deo 
uzorka) bio statistički značajno veći od Mizesove deformacije u Presecima 1 i 2 (centralni deo 
uzorka) (p<0,05).  Statistička značajnost razlika između materijala iskazana je različitim slovnim 
oznakama koje su prikazane na Dijagramu 4.9. Velika slova se odnose na Presek 0, dok se mala 
slova odnose na Preseke 1 i 2. 

Materijali sa različitim slovnim oznakama su statistički značajno različiti. Multilink Automix, SeT 
PP i Riva Luting Plus međusobno nisu značajno različiti  svi imaju oznaku A). Multilink je pokazao 
značajno veće vrednosti Mizesovih deformacija u poređenju sa materijalima Maxcem Elite, RelyX 
U200 i Riva Luting (nemaju oznaku A). Maxcem Elite, SeT PP, RelyX U200 i Riva Luting Plus 
nisu bili značajno različiti  oznaka B), kao ni Maxcem Elite, RelyX U200  i Riva Luting (oznaka 
C). Uočava se i da su Multilink i Riva Luting Plus  oznake A odnosno AB) imali značajno veće 
vrednosti Mizesovih deformacija u odnosu na materijale MaxCem Elite i Riva Luting (oznake BC 
odnosno C). 

Vrednosti Mizesove deformacije u perifernom delu uzorka  Presek 0) bile su u značajnoj korelaciji 
sa pomeranjem. Veća vrednost deformacije je bila povezana i sa većom vrednošću pomeranja 
 Pearsonov koeficijent r=0,639; p<0,001). Pozitivna korelacija je registrovana i između Mizesove 
deformacije u centralnom delu uzorka (Preseci 1 i 2) i pomeranjem (Pearsonov koeficijent r=0,493; 
p=0,006). Nije uočena značajna korelacija između Mizesove deformacije u centralnom i perifernom 
delu uzorka, odnosno veća deformacija u perifernom delu nije bila u korelaciji sa većom 
deformacijom u centralnom delu uzorka i obrnuto (Pearsonov koeficijent r=0,286; p=0,125). 

Na Dijagramu 4.10 (poslednji korak) prikazane su srednje vrednosti maksimalnih pomeranja, 
standardna devijacija kao i statistička značajnost za svih šest ispitivanih dentalnih cemenata za 
Preseke 1 i 2. Dobijeni rezultati ukazuju da je od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti 
pomeranja imao kompozitni cement Multilink Automix, zatim kompozitni cement SeT PP, zatim 
glas-jonomer ojačan smolom Riva Luting Plus, kompozitni cement MaxCem Elite, glas-jonomer 
Riva Luting a najmanje vrednosti pmeranja pokazao je kompozitni cement Relyx U200. Rezultati 
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za srednje maksimalne vrednosti pomeranja se razlikuju po redosledu i tipu ispitivanih materijala u 
odnosu na rezultate srednjih maksimalnih vrednosti Mizesovih deformacija. 

 
Dijagram 4.10. Pomeranja u z pravcu (srednje vrednosti maksimalnih pomeranja i standardna 

devijacija) za Presek 1 i 2, poslednji korak. Materijali sa različitim slovnim oznakama su statistički 
značajno različiti.  

Analiza podataka za pomeranje pokazala je statistički značajne razlike između materijala, koji su 
označeni različitim slovima na Dijagramu 4.10. Materijali sa različitim slovnim oznakama su 
statistički značajno različiti. Multilink Automix, SeT PP i Riva Luting Plus međusobno nisu 
značajno različiti  svi imaju oznaku A). Multilink Automix  je pokazao značajno veće pomeranje u 
poređenju sa materijalima Maxcem Elite, RelyX U200 i Riva Luting (nemaju oznaku A). Maxcem 
Elite, SeT PP i Riva Luting Plus nisu bili značajno različiti  oznaka B), kao ni Riva Luting Plus, 
Maxcem Elite, Riva Luting i RelyX  U200  svi oznaka C). Uočava se i da su Multilink Automix i 
SeT PP  oznake A odnosno AB) imali značajno veće pomeranje od materijala Riva Luting i RelyX 
U200 (oznaka C). Tabela 4.1 prikazuje srednje vrednosti maksimalnih Mizesovih deformacija i 
njihov procentualni porast za Presek 0 za ispitivane kompozitne cemente 

Tabela 4.1. Srednje vrednosti maksimalnih Mizesovih deformacija i njihov procentualni porast za 
Presek 0 

Presek 0 

Materijal 

Srednje vrednosti maksimalnih deformacija, 
% 

Procentualni porast 
usrednjenih maksimalnih 

deformacija, % 

Korak 1 Korak 2 Korak 60 Korak 1 - 
Korak 2 

Korak 1 - 
Korak 60 

Multilink 
Automix 14,03 14,42 15,00 2,780 6,914 

MaxCem 
Elite 8,463 9,036 11,86 6,771 40,14 

SeT PP 10,31 11,73 13,41 13,77 30,07 
Relyx U200 10,90 11,90 12,31 9,174 12,93 
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Tabela 4.2 prikazuje srednje vrednosti maksimalnih Mizesovih deformacija i njihov procentualni 
porast za Presek 1 i 2 za ispitivane kompozitne cemente. 

 
Tabela 4.2. Srednje vrednosti maksimalnih deformacija i njihov procentualni porast za Presek 1 i 2 

Presek 1 i 2 

Materijal 
Srednje vrednosti maksimalnih 

deformacija, % 
Procentualni porast usrednjenih 

maksimalnih deformacija, % 
Korak 1 Korak 2 Korak 60 Korak 1 - Korak 2 Korak 1 - Korak 60 

Multilink 
Automix 4,409 4,610 5,180 4,559 17,49 
MaxCem 

Elite 2,081 2,374 3,427 14,08 64,68 
SeT PP 2,746 3,092 3,878 12,60 41,22 

Relyx U200 2,918 3,097 3,387 6,134 16,07 
 

Iz prikazanih tabela se može uočiti da se najveći procentualni porast vrednosti maksimalne 
deformacije posle svetlosne polimerizacije LED lampom za sve ispitivane kompozitne cemente 
dešava između koraka 1 i 2. Vremenski period između koraka je deset sekundi.  

Polimerizaciona kontrakcija nije bila ravnomerna na celom uzorku za svaki ispitivani kompozitni 
cement, što može biti posledica raspodele ojačavajućih čestica punioca u smoli ili propuštanja 
svetlosti kroz dentalni materijal. Heterogenost u sastavu materijala dovodi do razlika u inicijaciji i 
brzini polimerizacije. Uz to, treba napomenuti da nemaju sve LED lampe uniformnu raspodelu 
svetlosti na njihovom vrhu [191]. Polimerizaciona kontrakcija kompozita je neuniformna, a to je i 
skladu sa prethodnim istraživanjima [108, 124, 125, 128, 192].  

Srednje vrednosti polimerizacione kontrakcije za dentalne cemente koji se upotrebljavaju u 
restaurativnoj stomatologiji iznose od 1 % do 6 %  što zavisi od sastava materijala i uslova pod 
kojima se izvodi reakcija polimerizacije [193-198]. Potrebno je naglasiti da rezultati u ovoj 
disertaciji daju uvid u maksimalne vrednosti deformacija i pomeranja što je od izuzetnog značaja u 
praksi jer upravo pri tim vrednostima može doći najpre do ranije pomenutih posledica  dugotrajnost 
restauracija, mikro i marko defekti, lošija mehanička svojstva kompozitnih materijala, itd.) usled 
kontrakcije. Dimenzione promene dentalnih cemenata tokom očvršćavanja menjaju strukturu 
materijala. Hemijski sastav polimerne  matrice u kompozitnim cementima je jedan od glavnih 
faktora koji utiče na svojstva i ponašanje materijala [199]. Poznato je da monomeri koji imaju veće 
molekulske mase pokazuju manje vrednosti polimerizacione kontrakcije nego monomeri sa manjom 
molekulskom masom, dok veća koncentracija neorganskog punioca u kompozitnom cementu 
doprinosi manjim vrednostima polimerizacione kontrakcije [200-202]. Punioci imaju mali 
koeficijent toplotnog širenja, a različita fizičko-hemijska svojstva, vrsta, udeo, veličina i oblik 
čestica punioca doprinose boljoj kontroli polimerizacione kontrakcije kompozitnih materijala [119, 
156, 203-205]. Veći maseni udeo polimerne  matrice u odnosu na čestice punioca su razlog i veće 
polimerizacione kontrakcije [191-193, 206-208].  

Kontrakcija ispitivanih kompozitnih cemenata je rezultat nehomogenosti kompozitnih materijala 
zbog prisustva punila, a i reorganizacije polimernih lanaca tokom umrežavanja [209]. Tokom 
radikalne polimerizacije dolazi do pomeranja i približavanja monomernih jedinica, a time i do 
prostorne organizacije molekula monomera što dovodi do promene zapremine materijala [44]. Do 
polimerizacione kontrakcije dolazi pre dostizanja tačke želiranja. Tada je materijal tečljiv, a kako 
dalje teče reakcija polimerizacije odnosno umrežavanja tako i vrednost kontrakcije raste [210]. Kod 
svetlosno polimerizovanih materijala odnosno, u ovom istraživanju, kompozitnih cemenata, 
polimerizacija se odvijala mnogo brže jer je polimerna matrica očvrsnula za par sekundi [211]. 
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Stoga, odmah posle svetlosne aktivacije, deformacija je dostigla visoku vrednost, iako je još trajala 
reakcija polimerizacije i umrežavanje matrice [212]. 

S obzirom da su u eksperimentalnoj postavci ispitivani materijali bili naneseni u teflonske kalupove, 
koji su bili postavljeni na Myler, trakama tip polimerizacione kontrakcije je bila kombinacija 
slobodne i efektivne kontrakcije. U slučaju slobodne kontrakcije, deformacija se registruje na 
površini materijala s obzirom da se materijal ne nalazi na čvrstoj površini i pomeranje ide ka centru 
materijala. Kod efektivne kontrakcije, materijal je pričvršćen samo za jednu čvrstu površinu, tako 
da se kontrakcija odvija naspram površine vezivanja [158]. Iz ovog razloga je najmanja vrednost 
deformacije izmerena u centralnom delu uzoraka, dok su vrednosti na periferiji uzoraka bile 
značajno veće. Ovakvi rezultati su dobijeni za sve ispitivane uzorke, nezavisno od tipa dentalnog 
cementa odnosno sastava materijala i u saglasnosti su sa rezultatima u literaturi gde je takođe 
korišćena 3D DIC metoda [108, 113, 114, 208]. Najveće izmerene vrednosti deformacija za 
ispitivane kompozitne cemente pokazao je Multilink Automix, a najmanje MaxCem Elite, dok u 
poređenju i sa GJC i GJC modifikovanim smolom, najmanju vrednost deformacije je pokazao glas-
jonomer cement, Riva Luting. Rezultati pomeranja su pokazali malu razliku u vrednostima među 
ispitivanim materijalima u odnosu na vrednosti deformacija. Multilink Automix je kao i kod 
deformacija, pokazao najveće vrednosti, dok je Relyx U200 imao najmanje vrednosti pomeranja u 
poređenju sa svim ispitivanim materijalima. Međutim, treba napomenuti da su razlike u 
pomeranjima za Relyx U200, MaxCem Elite i Rivu Luting izuzetno male što se i dokazalo i 
statističkom analizom.  

Prema podacima proizvođača, Maxcem Elite sadrži kiseli monomer GPDM, koji je delimično 
odgovoran za nagrizanje i adheziju substrata [213]. Druge studije su pokazale da Maxcem Elite 
nema odgovarajuću kiselo-baznu reakciju kao drugi samoadhezivni cementi, ne održava nizak nivo 
pH vrednosti duže vremena, što može negativno da utiče na stvaranje adekvatne polimerne mreže 
[214]. Maxcem Elite u svom sastavu sadrži inicijatorski sistem bez amina koji može da spreči 
hemijsku nekompatibilnost između kiselih grupa i samo-polimerizujućih komponenata [215].  

Svi ispitivani kompozitni cementi su dvojno-polimerizujući tako da se kod ovih materijala značajno 
povećavaju vrednosti deformacija jer se najveće brzine polimerizacije odvijaju na početku reakcije. 
Vrednosti deformacija su povezane sa količinom punioca u cementima koji nisu samovezujući, ali 
ne i za samonagrizajuće cemente na bazi smole novije generacije [198], što je i pokazano u ovom 
istraživanju. Multilink Automix nije samonagrizajući kompozitni cement, a pokazao je najveće 
vrednosti deformacija i pomeranja. Ispitivani samonagrizajući kompozitni cementi, MaxCem Elite i 
SeT PP, mogu reagovati drugačije u odnosu na Multinilk Automix zbog njihove komponente, 
fosforne kiseline, koja je neophodna za postizanje svojstva samonagrizanja i razlike u njihovoj 
dispergovanoj fazi. Između ostalog, punioc kod materijala koji je pokazao najmanje vrednosti 
deformacija, MaxCem Elite, sadrži pirogeni silicijum, za koji se smatra da smanjuje deformaciju 
odnosno polimerizacionu kontrakciju [213, 216].  

Kod ispitivanih samonagrizajućih, samovezujućih kompozitnih cemenata, koji su uvedeni na 
stomatološko tržište pre nekoliko godina, nije potrebna priprema zubne strukture [217-219]. Oni 
sadrže monomere sa grupama fosforne kiseline koji demineraliziraju zubno tkivo i omogućavaju 
vezivanje, što pojednostavljuje tehniku i štedi vreme rada stomatologa [220,221]. Glavna prednost 
samoadhezivnih cemenata je njihova brza i relativno jednostavna tehnika nanošenja, što je jedno od 
najpoželjnijih svojstava stomatoloških materijala jer smanjuje korake u kliničkoj proceduri i štedi 
vreme rada. Konvencionalni cementi na bazi smole zahtevaju više koraka za nanošenje i  uključuju 
složenu, osetljivu tehniku koja može uticati na efikasnost vezivanja između restauracije i zuba 
[222]. 

Multilink Automix i Riva Luting Plus su pokazali najveće vrednosti deformacija, a u njihovom 
sastavu, za razliku od ostalih ispitivanih materijala, se nalazi monomer HEMA. HEMA je hidrofilni 
monomer male molekulske mase, tako da je HEMA u sastavu ovih materijala dodatno uticala na 
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veće vrednosti polimerizacione kontrakcije u odnosu na ostale ispitivane materijale. Potrebno je 
voditi računa o optimalnoj koncentraciji HEMA monomera u kompozitnom cementu jer veće 
koncentracije dovode do lošijih mehaničkih svojstava. 

Međutim, bez obzira na veće vrednosti deformacija koje se dobijaju kod dvojno-polimerizujućih 
kompozitnih cemenata u odnosu na konvencionalne, svetlosna polimerizacija je poželjna kad god je 
to moguće, osim ako ne mogu da se postignu nešto sporije reakcije polimerizacije, bez ugrožavanja 
vrednosti stepena konverzije [223]. Zbog produženog vremena trajanja hemijske polimerizacije, 
pravilno postavljanje određenih restauracija, poput nadoknada ili keramičkih umetka, može biti 
otežano i povećan je rizik od pomeranja. Pored toga, hemijska polimerizacija može da poveća rizik 
od toksičnosti pulpe izluženim monomerima. 

Dobijeni rezultati ukazuju da bi trebalo još dodatno istraživati i diskutovati o realnom vremenu 
polimerizacije i dimenzionim promenama i posle polimerizacije jer se umnogome razlikuju od 
preporuka proizvođača. Svi ispitivani materijali su snimani po 10 min, a po preporukama 
proizvođača, dovoljno je 3 do 5 min da materijal bude adekvatno pripremljem i spreman za 
upotrebu kod pacijenta. Posle dobijenih rezultata, gde se jasno uočava da vrednosti deformacija 
ispitivanih materijala nastavljaju da rastu i posle preporučenog vremena, postavlja se pitanje 
kvaliteta, dugotrajnosti i biokompatibilnosti ispitivanih materijala. Još jedna otežavajuća okolnost je 
što proizvođači daju delimično sastav ispitivanih materijala. S obzirom da su ovi materijali 
komercijalni, ta informacija je od izuzetnog značaja jer se pomenuti materijali svakodnevno koriste 
u stomatološkoj praksi i imaju uticaj na čovekovo zdravlje. 

Za razliku od ispitivanih kompozitnih cemenata gde je korišćen dvokomponentni pasta-pasta 
sistem, kod glas-jonomera, Riva Luting, i glas-jonomer cementa, Riva Luting Plus, korišćen je 
sistem prah/tečnost.  

U ovom istraživanju GJC modifikovan smolom je pokazao dosta veće vrednosti deformacija i 
pomeranja u poređenju sa konvencionalnim GJC-om. Dodavanje smole menja način očvršćavanja 
GJC-a modifikovanih smolom u odnosu na konvencionalne GJC i dolazi do veće kontrakcije tako 
da su dobijeni rezultati u saglasnosti i sa podacima iz literature [136, 161, 224]. Za veće dimenzione 
promene kod GJC modifikovanih smolom je odgovorna polimerna matrica koju GJC nema u svom 
sastavu [136], odnosno dvostruka reakcija očvršćavanja materijala Riva Luting Plus. Prvo dominira 
brza reakcija polimerizacije monomera, a zatim se odigrava sporija kiselo-bazna reakcija koja je 
dodatno usporena prisustvom monomera HEMA [225]. Dakle, pored kontrakcije kiselo-baznom 
reakcijom, polimerizaciona kontrakcija monomera vodi do dodatnog skupljanja. Iz tog razloga Riva 
Luting Plus ima značajnu vrednost kontrakcije tokom očvršćavanja [155, 158]. Kontrakcija tokom 
kiselo-bazne reakcije kod GJC-a se odigrava sporije u odnosu na kontrakciju kod kompozitnih 
materijala. U ranijim studijama je potvrđeno da tokom prvih 10 minuta GJC-i ostvaruju samo 40 – 
50 % od ukupne kontrakcije [225]. Objašnjenje za manje vrednosti deformacija kod materijala Riva 
Luting pored sporije brzine polimerizacije je i razlika u sistemu inicijatora. Kao što je i ranije 
napomenuto, kod GJC dolazi do hemijske inicirane polimerizacije, dok kod materijala koji sadrže u 
svom sastavu polimernu matricu, ukoliko ima svetlosnog izvora, postoji i i fotohemijska aktivacija. 
Takođe, materijal Riva Luting je bio manje viskozan na početku  tokom pripreme i na početku 
snimanja) u odnosu na na ostale ispitivanje materijale. Riva Luting je u trenutku mešanja bio tečniji 
sa dužom fazom želiranja tokom koje je moguća veća mobilnost molekula unutar sistema. 

U postojećoj literaturi [155, 224] vrednosti polimerizacione kontrakcije za glas-jonomer cemente 
iznose od 2 % do 5 %. Bryant i saradnici su ispitivali konvencionalni GJC i CJC modifikovan 
smolom i vrednosti polimerizacione kontrakcije nakon pet minuta su iznosile od 0,57 % do 1,03 % i  
od 2,09 % do 6,51 %  respektivno [155]. Dimenzione promene su izuzetnog značaja i za savremene 
glas-jonomer cemente jer s obzirom na njihovu raznolikost i sve veću primenu u širokom spektru 
kliničkih indikacija treba obratiti pažnju na moguće posledice usled neizbežne pojave kontrakcije. 
Mnogi istraživači i dalje favorizuju konvencionalne GJC kao materijale sa niskim vrednostima 
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polimerizacione kontrakcije jer nemaju smolu u svom sastavu i očvršćavaju kiselo-baznom 
reakcijom. Međutim, u nekim istraživanjima [155, 227, 228] rezultati su pokazali da GJC mogu 
imati značajno veće vrednosti polimerizacione kontrakcije, uporedive čak s kompozitnim 
materijalima, što je pokazano i  u ovom istraživanju. Polimerizaciona kontrakcija savremenih GJC-a 
nije dovoljno ispitana [228, 229]. Uglavnom se ispitivanja odnose samo na ukupnu kontrakciju 
materijala bez praćenja procesa očvršćavanja u stvarnom vremenu [225, 226]. 

Dobijeni rezultati u ovom istraživanju su u saglasnosti sa literaturom [160-163, 224, 230], ali 
dodatno daju uvid i o vrednostima deformacija i pomeranja i posle preporučenog vremena 
očvršćavanja ispitivanih materijala.  
 
4.2. MIKROTVRDOĆA PO VIKERSU 
 
Merenje tvrdoće materijala predstavlja praktičnu i jednostavnu metodu za procenu kvaliteta 
polimerizacije. Dijagram 4.11. predstavlja srednje vrednosti mikrotvrdoće po Vikersu i standardne 
devijacije za sve ispitivane materijala neposredno posle polimerizacije i nakon 24h za gornju 
površinu materijala  koja nije bila okrenuta LED lampi), a dijagram 4.12. srednje vrednosti 
mikrotvrdoće i standardne devijacije za donju površinu materijala  koja je bila okrenuta LED 
lampi). Mikrotvrdoća je merena na gornjoj strani uzoraka kako bi se odredilo svojstvo ispitivanih 
materijala na potencijalno najslabije polimerizovanom delu uzoraka. Svi ispitivani kompozitni 
materijali su bili na klinički preporučenoj razdaljini od svetlosnog izvora za polimerizaciju  2 mm). 
Prvo merenje je bilo neposredno nakon proizvođačevog preporučenog vremena polimerizacije, a 
zatim posle 24h. U ovom istraživanju merena je mikrotvrdoća u površinskom sloju uzorka.  
 
Porast vrednosti mikrotvrdoće prisutno je kod svih ispitivanih materijala nakon 24h, što ukazuje na 
dugotrajnu reakciju očvršćavanja materijala. Od ispitivanih materijala, najveće vrednosti 
mikrotvrdoće neposredno posle polimerizacije pokazao je materijal Relyx U200, a nakon 24h 
najveće vrednosti mikrotvrdoće bile su kod GJC-a, Riva Luting, što je bilo očekivano. 
 

Dijagram 4.11. Mikrotvrdoća po Vikersu neposredno posle polimerizacije i nakon 24h za gornju 
površinu materijala (koja nije bila okrenuta LED lampi) 
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Dijagram 4.12. Mikrotvrdoća po Vikersu neposredno posle polimerizacije i nakon 24h za donju 

površinu materijala (koja je bila okrenuta LED lampi) 
 

Neposredno posle polimerizacije, Relyx U200, Maxcem Elite i Multilink Automix pokazali su 
statistički značajno veće vrednosti tvrdoće u poređenju sa materijalima Riva Luting i Riva Luting 
Plus, dok je SeT PP  imao statistički značajno niže vrednosti tvrdoće u odnosu na ostale dentalne 
cemente, osim Riva Luting (p<0,05).  
 
Nasuprot tome, nakon 24 h Riva Luting i Riva Luting Plus su pokazali statistički značajno veću 
vrednost tvrdoće u poređenju sa ostalim dentalnim cementima  p<0,05). Vrednosti tvrdoće 
materijala Relyx U200 su bile statistički značajno veće u odnosu na Multilink Automix, Maxcem 
Elite i SeT PP (p<0,05). SeT PP je, slično kao i u merenju neposredno posle polimerizacije, imao 
statistički najnižu vrednost tvrdoće od svih ispitivanih materijala  p<0,05). 
 
Vrednosti tvrdoće dentalnih cemenata neposredno posle polimerizacije i nakon 24 h nisu bile 
statistički značajno različite samo u slučaju materijala Maxcem Elite  p>0,05). Svi ostali ispitivani 
materijali su imali statistički značajno veće vrednosti mikrotvrdoće nakon 24 h u odnosu na 
vrednosti dobijene neposredno posle polimerizacije (p<0,05). 

 
Tabela 4.3. predstavlja procentualni porast mikrotvrdoće ispitivanih materijala posle 24h. Od 
ispitivanih materijala, najveći procentualni porast mikrotvrdoće od 178,49 % nakon 24h imao je 
Riva Luting, što je i bilo očekivano. Od ispitivanih kompozitnih materijala, za stranu koja nije bila 
izložena LED lampi, najveći procentualni porast mikrotvrdoće od 29,50 % i 29,09 % pokazali su 
Multilink Automix i Relyx U200, respektivno. Dobijeni rezultati su u skadu sa rezultatima 
dobijenim za maksimalne vrednosti von Mizesovih deformacija. Najveći procentualni porast 
mikrotvrdoće od 47,71 % za stranu koja je bila izložena LED lampi, pokazao je kompozitni cement 
SeT PP, i ova vrednost je bila mnogo veća u odnosu na ostale ispitivane kompozitne cemente. Ovaj 
rezultat ukazuje da se kod materijala SeT PP, polimerizacija odigrava mnogo sporije i da materijal 
duže očvršćava u odnosu na ostale ispitivane materijale. Zanimljiv rezultat je dobijen za materijal 
MaxCem Elite. Ovaj materijal je pokazao najmanji procentualni porast mikrotvrdoće od 1,60 % na 
strani koja je bila izložena LED lampi što ukazuje da, s obzirom na činjenicu da je dvojno-
polimerizujući materijal, MaxCem Elite, ima slične vrednosti mikrotvrdoće u slučaju hemijski 
inicirane polimerizacije kao i svetlosno inicirane polimerizacije. Prema podacima koje je dao 
proizvođač, materijal MaxCem Elite ima redoks-inicirajući sistem bez amina koji može da  
pomogne u sprečavanju hemijske nekompatibilnosti između kiselih grupa monomera i hemijski 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

   77 

polimerizujućih komponenti [177], tako da se hemijska polimerizacija odigrava bez neželjenih 
reakcija. 
 

Tabela 4.3. Procentualni porast mikrotvrdoće ispitivanih materijala posle 24h 

Materijal  
HV neposredno posle 

polimerizacije 
HV 24h nakon 
polimerizacije 

Procentualni porast 
mikrotvrdoće, % 

Multilink 
Automix 

Gornja 
površina 30,40 39,37 29,50 

Donja 
površina 32,38 38,92 20,20 

MaxCem 
Elite 

Gornja 
površina 22,96 27,42 19,40 

Donja 
površina 36,43 37,02 1,60 

SeT PP 

Gornja 
površina 15,13 16,60 9,69 

Donja 
površina 18,34 27,09 47,71 

Relyx U200 

Gornja 
površina 36,41 47,01 29,09 

Donja 
površina 37,74 45,20 19,79 

Riva 
Luting 

Gornja 
površina 43,45 74,06 70,46 

Donja 
površina 21,73 60,51 178,49 

Riva 
Luting plus 

Gornja 
površina 27,37 56,18 105,25 

Donja 
površina 25,51 58,57 129,63 

 
Na slici 4.29 predstavljen je grafički prikaz statističkih parametara mikrotvrdoće, za dva vremenska 
perioda  neposredno posle polimerzacije i nakon 24 h) sa uključenom interakcijom faktora "dentalni 
cement" i "vreme". 

 

Slika 4.29. Uporedni grafički prikaz statističkih parametara (materijal, mikrotvrdoća i vreme) 
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Prikazani rezultati pokazuju da je strana koja je bila osvetljena LED lampom (donja strana uzoraka) 
ima veće vrednosti tvrdoće, pa može da se zaključi da se svetlosna polimerizacija sve teže i sporije 
odvija sa udaljenjem od osvetljene površine u slučaju kompozitnih cemenata. Kod materijala Riva 
Luting i Riva Luting Plus, dobijene su veće vrednosti mikrotvrdoće nakon 24 h.  

Vrednosti tvrdoće kod ispitivanih materijala, na obe ispitivane strane uzoraka, mogu se smatrati 
relativno ujednačenim, s obzirom da je tvrdoća statistička veličina koja zavisi od lokalnog 
strukturnog sastava materijala koji se ispituje. Kod dvofaznih struktura kao što je kompozitni 
cement, u kome se u vezivnom sredstvu manje tvrdoće nalazi ojačavajuća faza veće tvrdoće, 
područja sa većom gustinom tvrđe, ojačavajuće faze, mogu da pokažu znatno veće vrednosti 
tvrdoće odnosno veći otpor plastičnoj deformaciji pri površinskim opterećenjima. Ovo je 
objašnjenje za nešto višu vrednost izmerene tvrdoće na donjoj površini materijala MaxCem Elite i 
nižim vrednostima na donjoj površini materijala Riva Luting i Riva Luting Plus, a posledica je 
prvenstveno nehomogenosti smeše od koje su pravljeni ispitivani uzorci usled ručnog nanošenja i/ili 
mešanja komponenti. Međutim, i područja sa većom gustinom ojačavajućih čestica, mogu značajno 
da doprinosu porastu tvrdoće, najčešće lokalno usled nehomogenosti smeše. Istraživanja su 
pokazala da količina punioca više utiče na konačnu vrednost mikrotvrdoće nego polimerna matrica 
[231]. 

Na mehanička svojstva materijala utiče primarno struktura materijala, ali i mnogi drugi faktori 
 hemijski sastav, stepen konverzije tokom polimerizacije, veličina čestica punilaca i njihov udeo, 
morfologija materijala, jačina vezivanja punilaca za polimernu matricu) [44, 232-237]. Ilie i 
saradnici su u istraživanjima pokazali da udeo punilaca ima najveći uticaj na mehanička svojstva 
kompozita, kao i da najmanje promene u dodatim puniocima mogu da se odraze na mehanička 
svojstva kompozitnih materijala [238, 239].  

Kod kompozitnih cemenata, mikrotvrdoća je linearno povezana sa Jungovim modulom, a 
proporcionalna je kontrakciji materijala zbog veze između tvrdoće i stepena konverzije [240]. 
Prethodne studije su istraživale mikrotvrdoću samovezujućih kompozitnih cemenata i pokazale su 
da vrednosti značajno variraju u zavisnosti od brenda proizvođača [241], a prvenstveno od 
hemijskog sastava materijala [242,243]. Tokom reakcije polimerizacije, konverzija monomera u 
polimer nije kompletna, a različite koncentracije rezidualnih monomera ostaju u polimerizovanoj 
smoli. Neizreagovani monomer utiče na mehanička svojstva kompozitnih smola. Pokazano je da do 
pada koncentracije rezidualnih monomera koji se javlja nakon polimerizacije, dolazi usled dalje 
polimerizacije na mestima aktivnih radikala [244]. Zbog toga, povećanje tvrdoće u ovom 
istraživanju ukazuje na to da je došlo do konverzije monomera u polimer. S obzirom na to da 
ispitivani kompozitni materijali obično pokazuju visok sadržaj zaostalih monomera [245, 246] 
povećanje tvrdoće materijala nakon 24h je i očekivano i u skladu sa literaturom [247]. 

Kao što je ranije napomenuto, većina komercijalnih kompozitnih samovezujućih cemenata se 
prodaje kao dvokomponentni sistem, pasta-pasta. Jedna od glavnih promenljivih u sastavu 
kompozitnih cemenata je zapreminska frakcija paste odnosno zapreminski udeo koji zauzimaju 
čestice punilca. Da su sve čestice iste veličine i približno sfernog oblika, maksimalna vrednost 
zapreminskog udela bi bila oko 64 vol %. Međutim, postoji varijacije u veličini i obliku čestica 
punioca. Ako se jedna ili više manjih čestica doda u veće čestice, oni mogu zauzeti prostor između 
njih. Zbog uticaja na viskoznost sistema, postoje praktična ograničenja u vezi količine čestica 
kojima može da se optimizuje veličina. Ipak, kompozitni cementi su sintetisani sa zapreminskim 
udelom i do 85 vol %, pri tome ostavljajući samo 15 vol % od ukupne zapremine za polimernu 
matricu. Krajnji sastav kompozitne paste bi sa takvim udelom punilaca bio veoma tvrd, a verovatno 
bi koncentracija od 75 vol % bila dovoljna i optimalna. Međutim, vrlo tvrde kompozitne paste se 
mogu koristiti klinički ultrazvučno ili predgrevanjem. Kod visokih zapreminskih udela (iznad 64 
vol %) često dolazi do kontakta između čestica. To čini paste tvrđim, ali isto tako osigurava veći 
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modul elastičnosti i bolju raspodelu napona u materijalu tokom polimerizacije materijala [193]. U 
ovom istraživanju, za kompozitne cemente MaxCem Elite, SeT PP i Relyx U200, proizvođači 
navode maseni udeo punilaca od 68-70 mas % [177, 178, 213], dok za Multilink Automix oko 45,5 
mas % [248] što ukazuje da su u pitanju, za tri od četiri kompozitna materijala, kompozitni cementi 
sa visokim udelom punilaca u svom sastavu. 

Veći maseni ili zapreminski udeo punilaca utiče na kompaktnost materijala, koja se narušava usled 
formiranja aglomerata. Veća vrednost standardne devijacije mikrotvrdoće kod materijala Relyx 
U200 na gornjoj strani uzorka posle 24h ukazuje na formiranje aglomerata na mikronskom nivou. 
Dodavanjem nekompatibilnih čestica može da se utiče na formiranje aglomerata koji doprinose 
povećanju tvrdoće kompozitog cementa, što je ovde i slučaj, s obzirom da je Relyx U 200 pokazao 
najveće vrednosti mikrotvrdoće za obe strane uzorka i za oba vremenska perioda ispitivanja. Ovo 
takođe važi i za glas-jonomer, Rivu Luting, i glas-jonomer modifikovan smolom  Rivu Luting Plus. 

Dobijene vrednosti mikrotvrdoće uporedive su s rezultatima izmerenim u istraživanjima [215, 244, 
249]. Uzimajući u obzir strukturu svih ispitivanih materijala, dobijene neznatne razlike za 
kompozitne materijale u odnosu na prethodna istraživanja mogu biti uslovljene eksperimentalnim 
uslovima, kao i različitim sastavom materijala. 

Niže vrednosti mikrotvrdoće u odnosu na konvencionalni GJC, Riva Luting, uočene su kod 
ispitivanog GJC modifikovanog smolom (Riva Luting Plus). GJC-i modifikovani smolom su kao 
materijali uvedeni na tržište sa ciljem da se prevaziđu određeni nedostaci konvencionalnih GJC, a i 
da se po određenim svojstvima približe prednostima kompozitnih cemenata. U odnosu na 
konvencionalne GJC-e, prednost GJC-a modifikovanih smolama je osetljivost na vlagu, bolja 
estetika rada i skraćeno vreme [139]. Na žalost, nije dokazana njihova prednost kod jačine veze sa 
zubnim tkivom, oslobađanja fluorida, biokompatibilnosti i otpornosti na prodor vode [145, 146]. 
Xie i saradnici su ispitivali mikrotvrdoću konvencionalnih GJC-a i GJC-a modifikovanih smolom i 
pokazali su da su GJC-i modifikovani smolom imali niže vrednosti mikrotvrdoće u odnosu na 
konvencionalne GJC, što je u skladu i sa dobijenim rezultatima u ovom istraživanju. Takođe su 
pokazali da je veća vrednost mikrotvrdoće prisutna kod materijala sa homogenijom 
mikrostrukturom [250]. Međutim, Hamouda i saradnici su dobili veće vrednosti mikrotvrdoće kod 
kompozitnih materijala nego kod konvencionalnog GJC-a i GJC modifikovanih smolom [251], što 
nije u saglasnosti sa rezultatima ovog istraživanja. Razlika postoji jer je istraživanje Hamouda i 
saradnika iz 2011. godine, a bolje mehaničke karakteristike konvencionalnog GJC-a i GJC 
modifikovanih smolom su ostvarene tek u njihovim kasnijim generacijama, kada je tehnologija 
izrade konvencionalnih GJC-a i GJC modifikovanih smolom unapredila prethodne nedostatke. 

U ovom istraživanju vrednost mikrotvrdoće konvencionalnog GJC-a, Riva Luting, je porasla nakon 
24 h. Dobijeni rezultati su ukazali na značajan porast mikrotvrdoće u odnosu na mikrotvrdoću 
dobijenu odmah nakon preporučenog vremena očvršćavanja. Za gornju površinu uzorka vrednost 
mikrotvrdoće Riva Luting se procentualno povećala  za 178, 49 %, dok se za donju površinu uzorka 
procentualno povećala za 70,46 %. To ukazuje da su ispitivanja mikrotvrdoće neposredno posle 
pripreme uzoraka loš pokazatelj svojstava tvrdoće ispitivanog materijala, Riva Luting. Ranija 
istraživanja potvrđuju promene u mehaničkim svojstvima GJC-a [169, 252-254]. Utvrđeno je da 
umrežavanje jona kalcijuma i jona aluminijuma sa polikiselinama postiže nakon jednog dana, zbog 
čega stabilnost u mehaničkim svojstvima može da se utvrdi tek posle 24 h [169]. Razlog je spora 
kiselo-bazna reakcija očvršćavanja i ukazuje na činjenicu da svojstva GJC-a na početku 
očvršćavanja materijala nisu za dugotrajnu prognozu restauracije [169, 254].  

Dobijeni rezultati pokazuju da je Riva Luting imao veću vrednost mikrotvrdoće u odnosu na GJC 
modifikovan smolom, Riva Luting Plus neposredno posle polimerizacije i nakon 24 h. Rezultati 
istraživanja [169, 250, 252] su u saglasnosti sa rezultatima dobijenim u ovoj disertaciji. Dobijeni 
rezultati su pokazali da dodavanje polimerne matrice  u ovom slučaju HEMA-e) u GJC 
modifikovan smolom ne poboljšava mikrotvrdoću te grupe materijala. GJC modifikovan smolom 
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sadrži osnovnu komponentu materijala Riva Luting  poliakrilnu kiselinu) spojenu s organskim 
monomerom, HEMA, i odgovarajućim inicijatorom polimerizacije. Zbog sadržaja HEMA-e u 
materijalu Riva Luting Plus, važno je ostvariti adekvatnu polimerizaciju polimerne matrice, kako bi 
se osigurala dobra mehanička svojstva, trajnost materijala i restauracija. Reakcija očvršćavanja 
GJC-a modifikovanog smolom dosta je složena u odnosu na reakciju očvršćavanja GJC-a, a 
posebno se odnosi na interakciju između HEMA-e i drugih komponenti u dentalnom cementu. 
Smatra se da HEMA utiče na konfiguraciju poliakrilne kiseline i da podstiče moguće odvajanje faza 
kao i da smanjuje rastvorljivost poliakrilne kiseline smanjujući njenu reaktivnost sa česticama 
punioca-stakla [169]. Dodavanjem HEMA-e u konvencionalni GJC usporava se reakcija 
očvršćavanja kiselo-baznom reakcijom odnosno inhibira se kiselo-bazna reakcija u GJC-u 
modifikovanog smolom, što može dati materijal slabijih fizičkih i mehaničkih svojstava [169, 252], 
što je u saglasnosti sa ovim istraživanjem. Niže vrednosti mikrotvrdoće materijala Riva Luting Plus 
u odnosu na Riva Luting pripisuju se i većem sadržaju hidrofilnih grupa u organskom matriksu. 

Pored bioaktivnosti i otpuštanja fluora, dobra svojstva konvencionalnih GJC-a zavise od  mnogo 
faktora kao što su: hemijskim sastav, struktura punioca-stakla, vrsta, koncentracija i molekulska 
masa polikiseline i odnosom praška i tečnosti. Svi nabrojeni faktori mogu da utiču na promene 
mehaničkih svojstava tokom vremena [253]. Bitno je napomenuti da odnos praha i tečnosti takođe 
utiče na mehanička svojstva konvencionalnih GJC-a i GJC-a modfikovanih smolom. Dentalni 
cementi koji sadrže veću količinu praha imaju bolja mehanička svojstva. Riva Luting i Riva Luting 
Plus u svom sastavu imaju veću količinu praha u odnosu na tečnost, što je i objašnjeno u poglavlju 
Materijali i metode. Razlog za bolja mehanička svojstva su čestice praha koje ostaju neizreagovane 
zbog manje količine kiseline. Pretpostavlja se da neizreagovane čestice ugrađene u matricu 
sprečavaju pucanje unutar cementa. GJC sa manjom količinom praška u preporučenoj količini 
tečnosti ima visoki stepen poroznosti i produženo vreme očvršćavanja. Stoga, odnos praha i tečnosti 
pored uticaja na mehanička svojstva GJC-a, utiče i na njihovu kliničku primenu. Ovaj odnos u 
stomatološkoj praksi može da varira kod različitih proizvođača zbog nekoliko faktora. Određene 
razlike u svojstavima ručno mešanih cemenata, kao što je to u ovom istraživanju bio slučaj, mogu 
postojati zbog loše vizualne procene prilikom uzimanja praha kašičicom. Takođe i kapljica koja se 
dozira može varirati volumenom usled prejakog naginjanja bočice zbog oblika otvora bočice, kao i 
zbog prisustva mehura vazduha u bočici [255]. 

 
4.3. ATR-FTIR SPEKTROSKOPIJA 
 
Kvalitet ispitivanih dentalnih cemenata korišćenih u stomatološkoj praksi proučavan je u pogledu 
određivanja stepena konverzije. Da bi se uočila i analizirala promena u strukturi ispitivanih 
materijala i odredio stepen konverzije primenjena je ATR-FTIR spektralna analiza. ATR-FTIR 
spektri materijala pre i posle polimerizacije prikazani su na Slici 4.30. 
 
Akrilni monomeri su glavne komponente ispitivanih materijala, izuzev GJC-a (Riva Luting) koji 
učestvuju u reakciji polimerizacije. Stepen konverzije odnosno efikasnost pretvaranja dvostrukih 
veza (C = C) u jednostruke veze (C – C), ima veliki uticaj na brzinu konverziju, rukovanje 
materijalom, obradu materijala,  kao i na svojstva materijala tokom njegove upotrebe. Jednostavna i 
praktična metoda koja se koristi za praćenje stepena konverzije je FTIR tehnika. Snimanje FTIR 
spektara dentalnih cemenata, pre i posle polimerizacije, i izbor u promenama karakterističnih veza 
ispitivanih materijala na spektrima koje specifično i kvantitativno utiču na stepen konverzije 
ispitivanih materijala predstavlja suštinu primenjene metodologije. Hemijska struktura reaktivnog 
vinilnog monomera i ostalih komponenti ispitivanih dentalnih cemenata utiče na brzinu 
umrežavanja i ukupnu konverziju.  

Na slici 4.30 (a-f) široki opseg u oblasti 3530-3368 cm-1 pripada -OH vibracijama istezanja 
monomera akrilne smole, organskih kiselina, hidroksi funkcionalizovanih neorganskih punioca ili 
silanolske grupe Si-OH [255] u ispitivanim materijalima. Trake na talasnim brojevima 2956-2937 
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cm-1 i 2864-2878 cm-1 mogu se pripisati asimetričnim i simetričnim vibracijama istezanja -CH, CH2 
i CH3 alkil grupa prisutnih u komponenti ispitivanih dentalnih cemenata. Pik na 1718-1720 cm-1 
(Slika 4.30 a-f) pripisan je istezanju C = O veze estarske grupe prisutne u različitim akrilatnim 
monomerima, kao što je dato u Tabeli 3.1 Ova veza je ostala gotovo nepromenjena bez obzira na 
vreme polimerizacije, pa je korišćena kao interni standard. Umereni intenziteti vibracije istezanja 
alkenil i aromatske veze C = C primećeni su na 1638 cm-1 i 1609 cm-1, respektivno. Nakon  
svetlosne polimerizacije LED lampom u trajanju od 20 s, ovi pikovi su se smanjili za materijale 
MaxCem Elite, Relyx U200, Multilink Automix, SeT PP i Riva Luting Plus. Smanjeni pikovi 
potvrđuju da je izvršena konverzija nezasićenih funkcionalnih grupa u akrilnom monomeru u 
umreženi polimer. Traka na 1608 cm-1 (Slika 4.30 c) povezana je sa C = C vezom benzen-prstena 
bisfenola-A-glicidil-metakrilata (Bis-GMA) u materijalu Multilink Automix. Trake na 1609 cm-1 
(Slika 4.30 a) i 1608 cm-1  Slika 4.30 b) takođe ukazuju na prisustvo aromatičnih delova. Trake u 
opsegu 1450–1455 cm-1 nastaju usled vibracija C-H savijanja metil grupe prisutne u ispitivanim 
materijalima (Slika 4.30 a-f). Traka na 1300 cm-1 povezana je sa C-F vibracijom istezanja alifatskog 
fluoroaluminosilikata u materijalima SeT PP i MaxCem Elite. Ostale karakteristične trake 
fluoroaluminosilikata kao Si-O-Si, Al-O-Al i Al-O-Si prisutne su na talasnom broju ispod  500 cm-1  
i nisu prikazane na slikama 4.30 a i 4.30 d odnosno za materijale MaxCem Elite i SeT PP  [256]. 
Opseg 943 -1185 cm-1 u svim spektrima predstavlja doprinos različitih vibracija rastezanja C-O-C 
veza prisutnih u strukturno različitom akrilnim monomerima kao što su GPDM, HEMA, Bis-GMA i 
drugih navedeni u Tabeli 3.1. Na približnim vrednostima talasnog broja pojavljuju se vibracije koje 
odgovaraju fosfatnoj grupi, PO4

3- [257], kao što je GDPM u materijalu MaxCem Elite i fosfatni 
estar metakrilne kiseline u materijalu SeT PP. Prema FTIR spektrima materijala MaxCem Elite, 
prisustvo veza u oblastima 1027-1090 cm-1 i 934-950 cm-1 predstavljaju doprinos asimetričnih i 
simetričnih vibracija istezanja Si-O-CH3 grupe iz metoksililpropil metakrilata u materijalu pre 
očvršćavanja. Mali oštar pik na 807 cm-1 odnosno 815 cm-1 odnosno 826 cm-1  može se pripisati = 
CH deformacionoj vibraciji komponente akrilnih i metakrilatnih monomera prisutnih u ispitivanim  
kompozitnim cementima (Slika 4.30 a-f). 
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Slika 4.30. ATR-FTIR spektri ispitivanih materijala pre i posle polimerizacije a) MaxCem Elite, b) 
Relyx U200, c)Multilink Automix, d) SeT PP, e) Riva Luting, f) Riva Luting Plus  

Iz predstavljene FTIR analize i metodologije u literaturi, a takođe i prema poznatom mehanizmu 
umrežavanja ispitivanih materijala, može se pretpostaviti da bi odstupanje dvostruke veze od 
akrilnih i metakrilatnih monomera moglo biti kvantitativno merilo stepena konverzije (engl. degree 
of conversion, DC). Ova činjenica može da se potvrdi nestankom oba vrha u oblasti većoj od 3000 
cm-1 i na 1610 cm-1  koja se odnosi na = CH i C = C vibracije rastezanja vinilnih ili aromatičnih 
delova. Pored toga, kvantitativna analiza je uspešno izvršena izračunavanjem promene odnosa 
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opsega νC = C iz vinilnog i fenilnog prstena u sistemu Bis-GMA i TEGDMA [184].  Relativno 
visoke vrednosti stepena konverzije ispitivanih materijala ukazuju na uspešnost konverzije 
dvostrukih veza (C = C) u jednostruke veze (C – C), odnosno reakciju umrežavanja. Dobijeni 
rezultati su u rasponu 16,00-67,99% (Dijagram 4.13). Materijali su pokazali značajno povećanje 
konverzije nakon upotrebe LED lampe u trajanju od 20 s. Najveće vrednosti stepena konverzije 
imali su Multilink automix i Relyx U200, respektivno, što je i u skadu sa rezultatima dobijenim  3D 
metodom digitalne korelacije slika i mikrotvrdoće po Vikersu, prikazane u poglavlju 4.1 i 4.2. 
Takođe, kao što je ranije napomenuto, stepen konverzije se značajno smanjuje sa povećanjem 
sadržaja punioca. To je u sladu sa ovim istraživanjem jer je među ispitivanim komozitnim 
cementima, Multilink imao najmanji procenat punioca u svom sastavu. Među ispitivanim 
materijalima, samo Riva Luting Plus pokazuje nizak stepen konverzije. Riva Luting Plus, za razliku 
od kompozitnih cemenata, pripada grupi glas-jonomer cemenata modifikovanih smolom koji pored 
reakcije umrežavanja ima i kiselo-baznu reakciju, karakterističnu za glas-jonomer cemente, koja je 
odgovorna za kasnije očvršćavanje materijala, samim tim i na niži stepen konverzije neposredno 
posle svetlosne polimerizacije LED lampom. 

 

 
Dijagram 4.13. Stepen konverzije neposredno posle polimerizacije ispitivanih materijala 

 
Stepen konverzije svetlosno polimerizujućih kompozita se kreće od 55% do 80% [258]. Kao što je 
već ranije napomenuto, ispitivani kompozitni materijali u ovom istraživanju su samovezujući 
kompozitni cementi na bazi smole, a glavne komponente svakog dentalnog cementa na bazi smole 
su funkcionalni kiseli monomeri  na jednom kraju molekula sadrže kisele karboksilne ili fosfatne 
grupe, a na drugom dvostrukee veze za hemijsku vezu sa drugim monomerima), konvencionalni 
monomeri dimetatakrilata (npr. Bis-GMA, UDMA i TEGDMA), čestice punioca i sistem aktivator-
inicijator. Iz tog razloga, samovezujući kompozitni cementi na bazi smole moraju biti u formi 
dvokomponentnog sistema, komponente moraju da se odvoje zbog mogućnosti preuranjene kiselo-
bazne interakcije između kiselih monomera i jonsko-propusnih staklenih punioca. Kiselo-bazna 
reakcija između kiselih grupa monomera i punioca stakla započinje odmah posle mešanja 
komponenti u dvokomponentnom sistemu pasta-pasta, kao što je slučaj u ovom istraživanju. 
Hemijski-polimerizujuće komponente i kiseli monomeri, moraju da se u pakovanju fizički odvoje 
pre početka mešanja od tercijarnog amina koji se najčešće koristi kao incijator u mehanizmu 
svetlosne polimerizacije [259]. 

Izbor komponenata monomerne matrice ima uticaj na stepen konverzije kompozita na bazi smole 
[28]. Kako je dato od strane proizvođača, ispitivani materijal, SeT PP sadrži pored standardnog 
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monomera kompozitnih cemenata, Bis-GMA, i monomer UDMA. Pokazano je da UDMA dostiže 
veće krajnje vrednosti stepena konverzije u odnosu na Bis-GMA, zbog kombinacije relativno 
visoke vrednosti molekulske mase (UDMA 470,0 g/mol, Bis-GMA 510,6 g/mol) sa visokom 
koncentracijom dvostrukih veza (UDMA 4,25 mol/kg, Bis-GMA 3,90 mol kg ) i niskom vrednošću 
viskoznosti (UDMA 23,1 Pas, Bis-GMA 1200 Pas) [28, 260]. Kopolimerizacija Bis-GMA sa 
UDMA ili TEGDMA obično se koristi da bi se povećao stepen konverzije i stvorile visoko 
umrežene, guste i čvrste polimerne mreže [261]. UDMA je odgovorna za nastavak polimerizacije 
zbog amino grupe koju sadrži u svom sastvavu [28]. Za kompozitne cemente koji sadrže Bis-EMA i 
niskoviskozne derivate uretana pokazano je da zbog veće molekulske mobilnosti, daju veći stepen 
konverzije od tipičnih Bis-GMA/TEGDMA kompozitnih smola [262, 263].  S druge strane, 
povećana količina čestica punila predstavlja prepreku za širenje polimernih lanaca, a Bis-GMA 
zbog svoje visoke vrednosti viskoznosti ima smanjenu pokretljivost [28]. Oba faktora utiču na 
smanjenje stepena konverzije.  

Proizvođač materijala, Relyx U200, 3M ESPE, tvrdi da pomenuti materijal u svom sastavu sadrži 
najmanje dve grupe fosforne kiseline i najmanje dve C=C dvostruke veze po molekulu koji 
obezbeđuju visoku reaktivnost kao i visoki stepen umreženja polimerne matrice odnosno stepen 
konverzije. To dovodi do odličnih mehaničkih svojstava i dobre adhezivne veze sa zubom, koja ima 
stabilnost tokom dužeg perioda. Ispitivani materijal Relyx U200 je jedini dentalni cement od 
ispitivanih u ovom istraživanju, za koji proizvođač tvrdi da u svom sastavu ima kalcijum hidroksid 
[217]. Sa druge strane, važno je napomenuti da može doći do dodatne reakcije u ispitivanim 
materijalima, kao kod reakcija glas-jonomer cemenata (kiselo-bazna reakcija) koja se dešava 
istovremeno sa radikalnom polimerizacijom, a posebno u materijalu Relyx U200 zbog malo 
drugačijeg sastava u odnosu na ostale ispitane kompozitne cemente [264]. Relyx U200 pored 
kalcijum hidroksida, sadrži i reološke additive, modifikovane čestice punioca i natrijum persulfat 
koji predstavljaju dobro alternativno rešenje za sistem aktivator/inicijator. 

Pokazalo se da kiseli monomeri negativno utiču na stepen konverzije dvojno-polimerizujućih 
materijala, posebno pri hemijski inciranoj polimerizaciji, ali i pri svetlosno iniciranoj polimerizaciji, 
jer kiseli monomeri hemijski intereaguju sa inicijatorom amina, koje uglavom sadrže dvojno-
polimerizujući kompozitni cementi na bazi smole. Da bi se prevazišla ova nekompatibilnost, u 
njihov sastav treba uključiti odgovarajuće sisteme aktivatora/inicijatora, kao što su natrijum aril 
sulfat ili aril soli borne kiseline [265]. Upotreba ovog različitog tipa sistema za inicijaciju, međutim, 
može uticati na drugačiji ishod reakcije polimerizacije, što može dati niske početne vrednosti 
stepena konverzije [266]. Među ispitivanim materijalima, samo Relyx U200 i MaxCem Elite 
karakteriše sistem inicijatora bez amina koje mogu pomoći u sprečavanju hemijske 
nekompatibilnosti između kiselih grupa monomera i hemijski polimerizujućih komponenti [267]. 
Takođe je važno napomenuti da su materijali MaxCem Elite i SeT PP i samovezujući i 
samonagrizujući kompozitni cementi na bazi smole s obzirom da i samonagrizajući adhezivi, koji 
sadrže kisele monomere slične samovezujućim cementima pokazuju niži stepen konverzije u 
poređenju sa adhezivima za nagrizanje i ispiranje [266,268]. 

Izazov proizvođačima je stvaranje adekvatne ravnoteže u pogledu koncentracije kiselih/hidrofilnih 
monomera i konvencionalnih/hidrofobnih monomera. Trenutni samovezujući cementi na bazi smole 
su dvojno-polimerizujući materijali.  

Ranija istraživanja su pokazala da konverzija dvojno-polimerizujućih materijala izuzetno zavisi od 
izloženosti svetlosti [264, 268-270]. Pored toga, pokazano je da samovezujući kompozitni cementi 
pokazuju niži stepen konverzije, kao i sporiju reakciju polimerizacije nego konvencionalni cementi 
na bazi smole. Stoga, samovezujućim kompozitnim cementima je trebalo više vremena da postignu 
maksimalnu konverziju nego konvencionalnim kompozitnim materijala bez obzira na način 
izvođenja polimerizacije. Prethodne studije [264, 268] su pokazale da smeše kiselih funkcionalnih 
monomera sa nemodifikovanim  di)metakrilatima mogu da imaju štetan uticaj i na brzinu 
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polimerizacije i na stepen konverzije. Ovo je objašnjeno deaktivirajućim dejstvom kiselih grupa na 
slobodne radikale. Radikali koji su u fazi terminacije, prekinuti kiselom grupom su stabilni i samim 
tim manje reaktivni od slobodnih radikala koji potiču od nemodifikovanih monomera, i negativno 
utiču na reakciju polimerizacije. Za razliku od konvencionalnih kompozitnih cementa, 
samovezujućim kompozitnim cementima su potrebni hemijski inicijatori/svetlosni inicijatori koji 
omogućavaju polimerizaciju u kiselim uslovima. Kiseli medijum može pretvoriti uobičajeni 
koinicijator amina u protonovani oblik, deaktivirajući sistem za iniciranje, posebno kada se 
polimerizacija odvija sporo  kao u slučaju samo hemijski inicirane polimerizacije). Drugi problem 
sa konvencionalnim sistemom benzoil peroksid/amin je nestabilnost skladištenja benzoil peroksida 
u prisustvu kiselih monomera. Stoga je veoma poželjan sistem inicijatora kod hemijski inicirane 
polimerizacije koji sadrži sredstvo bez amina za redukciju, i oksidaciono sredstvo stabilno u kiselim 
uslovima.  Shodno tome, u sastav nekih kompozitnih materijala uključeni su odgovarajući sistemi. 
Kao što je ranije napomenuto, MaxCem Elite ima redoks-inicirajući sistem bez amina, Relyx U200 
sadrži natrijum-sulfatne soli, koje mogu pomoći u sprečavanju hemijske nekompatibilnosti između 
kiselih monomera i hemijski polimerizujućih komponenti [265]. Međutim, istraživanje Moraesa i 
saradnika je za neke materijale pokazalo veliku neusklađenost između hemijski i svetlosno inicirane 
polimerizacije [264].  

Postoje istraživanja gde su autori ustanovili da formiranje polimerne mreže izazvano svetlosnom 
aktivacijom može ometati hemijsku polimerizaciju i na taj način ugroziti ukupni stepen konverzije 
dvojno-polimerizujućih kompozitnih cemenata [259]. U novije vreme potvrđeno je da nedovoljno 
izlaganje svetlosti samovezujućih cemenata na bazi smole može rezultirati nepotpunom 
polimerizacijom, čak i nižim stepenom konverzije nego kada dolazi samo do hemijski inicirane  
polimerizacije. Autori su nagađali da, budući da mehanizam hemijske polimerizacije deluje sporije, 
formiranje polimerne mreže nastalo inicijalnim svetlosnim aktiviranjem umanjuje stepen naknadne 
hemijske polimerizacije dvojno-polimerizujućih kompozitnih cemenata usled ograničene 
molekulske pokretljivosti. Ovo je klinička implikacija, jer sugeriše da neki materijali mogu imati 
koristi od odlaganja svetlosnog aktiviranja, suprotno uobičajenom mišljenju i većini uputstava 
proizvođača. Samovezujući cementi na bazi smole obično imaju značajnu odloženu početnu brzinu 
polimerizacije zbog prisustva kiselih funkcionalnih monomera, koji mogu deaktivirati slobodne 
radikale i ugroziti reakciju polimerizacije. 

Vreme svetlosne polimerizacije je dominantan parametar [271]. Da bi se dobio potreban stepen 
konverzije kod kompozitnih cemenata, potrebno je adekvatno vreme polimerizacije. Čak je i 
savremenim kompozitnim cementima na bazi metakrilata potrebno dovoljno vremena svetlosnog 
iniciranja npr. LED lampom. Uz neadekvatno vreme trajanja svetlosne polimerizacije, postoji rizik 
od smanjene kohezije u polimernoj mreži zbog slabijeg umrežavanja i sekundarnih sila. Price i 
koautori [272] su zaključili da bi za kompozitne cemente na bazi smole moglo biti korisno povećati 
vreme trajanja svetlosne polimerizacije u odnosu na preporučeno vreme od strane proizvođača. 
Međutim, produženo vreme trajanja svetlosne polimerizacije dovodi do povišene temperature, a 
negativna posledica visoke temperature tokom svetlosne polimerizacije je moguće oštećenje 
pulpnog tkiva [271, 273, 274], što je takođe ispitano i u ovom istraživanju i predstavljeno kasnije u 
poglavlju 4.5. Svetlosna polimerizacija se obično izvodi sa 20 ili 40 s izlaganjem svetlosti za 
očvršćavanje materijala radi ubrzavanja reakcije polimerizacije slobodnim radikalima, dok na 
područjima koja ne mogu biti dosegnuta adekvatnim intenzitetom svetlosti, samoočvršćavanje 
(hemijska polimerizacija) predstavlja glavnu reakciju  kod dvojno-polimerizujućih kompozitnih 
cemenata [275] i direktno utiče na mehanička svojstva materijala. 

Takođe, treba napomenuti da je važna komponenta samovezujućih cemenata voda. Voda se formira 
tokom reakcije neutralizacije između kiselih monomera i osnovnih neorganskih punioca, pri čemu 
je taj proces neophodan za povećanje pH materijala. Očekuje se da će se stvorena voda ponovo 
iskoristiti za jonizaciju kiselih monomera, što će na kraju dovesti do stvaranja hidrofobne polimerne 
matrice u  dentalnom cementu.  Ipak, neizvesno je hoće li se potrošiti sva voda. Bilo koja slobodna, 
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neiskorišćena voda može ometati reakciju polimerizacije. Svako ometanje stvaranja/ponovne 
upotrebe vode može uticati na svojstva ispitivanih materijala. Treba uzeti u obzir da, kada  
kompozitni cementi završe polimerizaciju, pH vrednost bi trebalo da se promeni na neutralniju 
vrednost. Studija koju je Han [276] objavio sa saradnicima je pokazala da je 48 sati nakon 
polimerizacije samo Relyx U100, prethodna verzija kompozitnog cementa Relyx U200, imao 
neutralnu pH vrednost (oko 7), dok su MaxCem Elite i SeT PP imali i daje kiselu pH vrednost. U 
poređenju sa estrima fosforne kiseline koji su prisutni u Relyx U 100, GPDM u sastavu ispitivanog 
materijala, MaxCem Elite, i estri metakrilata koji sadrže fosforne grupe u SeT PP su uticali 
negativno na pH vrednost. 

Ovi fenomeni imaju značaj uticaj na svojstva kompozitnih cemenata i proizvođačima predstavlja 
veliki izazov da pronađu odgovarajući materijal koji bi zadovoljio sve pomenute uslove. 

Što se tiče druge grupe ispitivanih materijala, iako se čini da je reakcija polimerizacija  kiselo- 
bazna reakcij) konvencionalnih GI završena u roku od nekoliko minuta, nastavlja se faza 
očvršćavanja tokom nekoliko meseci kroz naknadno stvrdnjavanje materijala. To je razlog zbog 
koga materijal Riva Luting nije bio ispitan FTIR tehnikom.  

Za dentalne kompozite na bazi smole, za razliku od toga, značajna reakcija polimerizacije završava 
se u roku od 24 sata nakon mešanja ili odmah posle aktivacije svetlom [15]. Prethodne studije su 
sugerisale da se 90% konverzije dobijene nakon 24 sata razvije u prvih 10 min nakon svetlosne 
polimerizacije [15, 21] što je bio razlog merenja i ostalih ispitivanih materijla neposredno posle 
svetlosne polimerizacije LED lampom.  

Glas-jonomer cementi modigikovani smolom uključuju svetlosno-polimerizujuću komponentu, koja 
može biti nezasićeni organski bočni lanac zakačen na poliakrilnu kiselinu i/ili poseban organski 
monomer poput HEMA ili kombinacije HEMA sa drugim akrilnim monomerima [277]. Međutim, 
Anstice i Nicholson [278] su pokazali da uključivanje čak i male količine organskih jedinjenja 
 uključujući i HEMA) u sastav materijala ometa kiselo-baznu reakciju GJC-a modifikovanih 
smolom. Ova grupa dentalnih cemenata u svom sastavu sadrži otprilike 15–20 % monomera HEMA 
u tečnoj komponenti, a kada se pomeša sa prahom, u materijalu će biti oko 5 % HEMA [277, 279]. 
Prema tome, početna polimerizacija GJC-a modifikovanih smolom nastaje kao rezultat svetlosne 
polimerizacije HEMA-e kada je materijal polimerizovan svetosnim izvorom nakon mešanja 
komponenti prah/tečnost.  Rezultati stepena konverzije su pokazali da je početna polimerizacija 
materijala Riva Luting Plus svetlosnom polimerizacijom LED lampom u trajanju od 20 s imala 
tendenciju kao kod dentalnih kompozita na bazi smole. Međutim, dobijen je znatno niži stepen 
konverzije  16 %) u poređenju sa ispitivanim kompozitnim cementima. Reakcija radikalne 
polimerizacije je brža od kiselo-bazne reakcije, pa do umrežavanja smole dolazi pre početka kiselo-
bazne reakcije tako da polimerizovana smola inhibira odvijanje glavne kiselo-bazne reakcije I 
negativno utiče na brzinu reakcije i stepen konverzije  [280]. Obe reakcije su kontrolisane 
difuzijom. Dobijeni rezultat se može objasniti smanjenjem brzine kiselo-bazne reakcije zbog 
kontrole difuzije jona [175], umrežavanjem HEMA-e u i dodatnim zagrevanjem tokom svetlosne 
polimerizacije u materijalu Riva Luting Plus. Ovaj rezultat je u skadu da istraživanjem Kakaboura i 
saradnika [281] kao i Berzins saradnika [282] koji su pokazali da se kiselo-bazna reakcija i 
svetlosno inicirana polimerizacija smole međusobno inhibiraju na početku očvršćavanja materijala. 

Berzins i saradnici su pokazali da je za GJC modifikovane smolom izuzetno važno proučiti trajanje 
obe reakcije jer imaju složeniji mehanizam očvršćavanja u odnosu na  kompozitne cemente na bazi 
smole. Rezultati infracrvene spektroskopije u njihovom istraživanju pokazuju da je početna 
polimerizacija svetlosno inicirana, a da kiselo-bazna reakcija s vremenom napreduje. Zaključili su 
da, iako se reakcija polimerizacije smole i kiselo-bazna reakcija mogu završiti tokom faze rane faze 
polimerizacije [281, 282], kiselo-bazna reakcija s vremenom napreduje čak i na dobro prosveljenim 
površinskim slojevima materijala [283]. S obzirom na dobijenu manju vrednost stepena konverzije 
kod materijala Riva Luting Plus, potrebno je izračunati stepen konverzije materijala i posle 24 h. 
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4.4 SKENIRAJUĆA ELEKTRONSKA MIKROSKOPIJA (SEM) 
 

Rezultati mikromorfološke analize prikazane su na mikografijama ispitivanih materijala, na mestu 
fraktalnog loma kako bi se bolje uočili elementi mikrostrukture. Na Slici 4.31 prikazane su SEM 
mikrografije ispitivanih materijala, Maxcem Elite, Relyx U200, Multilink Automix, SeT PP, Riva 
Luting i Riva Luting Plus na uvećanju 10000 x, neposredno posle polimerizacije.  

 
a) MaxCem Elite                              b) Relyx U200 

 
 

 
c) Multilink Automix                                                    d) SeT PP 



Doktorska disertacija                                                     Aleksandra D. Mitrović 

   88 

  
e) Riva Luting                                            f) Riva Luting Plus 

 
Slika 4.31. SEM mikrografije a) MaxCem Elite, b) Relyx U200, c) Multilink Automix, d) SeT PP, e) 

Riva Luting, f) Riva Luting Plus - uvećanje 10000x 
 
U kompozitnim cementima veličina punioca varira kako bi se dobila željena svojstva materijala. Na 
Slici 4.31. uočava se nehomogena stuktura koja se sastoji od aglomerata većih i manjih dimenzija, 
veličine od 2 do 15 μm što ukazuje da u ispitivanim materijalima punioci nisu monodisperzni. Sa 
mikrografija se može videti da aglomerati nisu ravnomerno dispergovani. U slučaju materijala 
MaxCem Elite i Multilink Automix prisutna je slabija disperzija čestica punioca u odnosu na 
materijale Relyx U200 i SeT PP što ukazuje na smanjenu međupovršinsku adheziju između 
polimerne matrice i punioca. Takođe, kod materijala, MaxCem Elite, na slici može da se primeti 
granulat manjih dimenzija, manji od čestica koje se nalaze u okolini i sa različitom morfologijom u 
odnosu na okolinu. Za granulat se pretpostavlja da potiče od neizreagovanih monomera u 
materijalima. U kompozitnim materijalima uočavaju se male pore kružnog oblika. Takođe, sa Slike 
4.31 (a-d) mogu se videti neizreagovane čestice punioca koje su zarobljene u polimernoj matrici 
kompozitnih cemenata, kao i  tamna polja koja ukazuju na postojanje zaostalih monomera. SEM 
mikrografije kompozitnih cemenata su u saglasnosti i sa FTIR analizom, kojom su dobijeni stepeni 
konverzija ispod 70 %, što ukazuje da količina zaostalih monomera prelazi 30 %.  
 
Kod GJC i GJC modifikovanog smolom, uočava se nehomogena stuktura koja se sastoji od 
aglomerata većih veličina u poređenju sa ispitivanim kompozitnim cementima, posebno u slučaju 
konvencionalnog GJC-a. Na slici 4.31 f) se vidi karakteristična struktura GJC modifikovanog 
smolom sa puniocima odnosno staklenim česticama, većih i manjih dimenzija, koji se nalaze unutar 
polimerne matrice.  
 
Međutim, kod materijala Riva Luting Plus, čestice punioca su bolje dispergovane u odnosu na 
kompozitne cemente, i formiraju mrežu punioca u polimernoj matrici. I kod ovog tipa dentalnih 
cemenata postoje pore, ali su nepravilnijeg oblika i većih razmera u blizini čestica punioca, dok su 
sitnije i približno sfernog oblika u polimernoj matrici, Slika 4.31 f). Za oba GJC materijala uočava 
se postojanje mikroprslina. Ova pojava je nešto više uočljiva kod GJC-a modifikovanog smolom, 
Riva Luting Plus. Kod materijala, Riva Luting uočava se prslina, nepravilnog oblika u centralnom 
delu slike, koja prati granicu faza. Kod Riva Luting Plus prsline su vidljive u vezivnom sredstvu i 
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na graničnoj površini čestica- polimerna matrica i prilično su ravne. One su verovatno posledica 
polimerizacione kontrakcije polimerne matrice na bazi HEMA-e, prisutne u ispitivanom materijalu 
[284]. 
 
Za analizu slike odnosno, za određivanje raspodele veličina čestica korišćen je Softver Image Pro 
Plus 6.0 (Media Cybernetics).  Dobijeni histogrami raspodele veličine čestica punioca za ispitivane 
dentalne cemente prikazani su na Slici 4.32. Da bi se dobio što bolji uvid u intenzitet veze nastale 
između čestica punila i polimerne matrice, za analizu slike korišćeno je uvećanje 5000x.  
 
Analizom čestica dobijeno je da kod materijala MaxCem Elite 56,48 % čestica ima prečnik u 
opsegu od 1,0-1,5 μm, a 92,37 % čestica ima prečnik u granicama od 0,5 do 2,0 μm.  
 
Za materijal Relyx U200, najveći broj čestica je prečnika 1,2 do 1,7 μm, što iznosi 47,69 % od 
ukupnog broja čestica. Većina čestica  92,31 %) ima prečnik u granicama od 0,7 do 2,2 μm.  
 
Za materijal Multilink Automix, najveći broj čestica ima prečnik u opsegu 1,1 do 1,6 μm, što iznosi 
42,31 % od ukupnog broja čestica, a 93,85 % ima prečnik u granicama od 0,6 do 2,1 μm.  
 
Za materijal SeT PP, najveći broj čestica je prečnika 1,1 do 1,6 μm, što iznosi 41,86 % od ukupnog 
broja čestica, dok 91,47 % ima prečnik u granicama od 0,6 do 2,1 μm.  
 
Za konvencionalni GJC, Riva Luting dobijeno je da 47,69 % od ukupnog broja čestica ima prečnik 
u opsegu 1,2-1,7 μm, a da 90,77 % ima prečnik u granicama od 0,7 do 2,2 μm.  
 
Riva Luting Plus ima 31,53 % od ukupnog broja čestica prečnika 1,4 do 1,9 μm, a 94,61 % čestica 
ima prečnik u granicama od 0,9 do 2,9 μm.  
 
Svi ispitivani materijali su procentualno najviše imali veličine prečnika čestica punioca u opsegu 
1,0-2,0 μm tako da se na histogramima može uočiti relativno uža raspodela prečnika. Mikro-čestice 
punioca sa manjim prečnikom (manjim od 1 µm) su poželjne, jer imaju veću specifičnu površinu 
tako da ostvaruju bolji kontakt sa organskim matriksom, što dovodi do efekta ojačavanja i boljih 
svojstava materijala [285].  
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Slika 4.32. Histogram raspodele prečnika čestica punioca za: a) MaxCem Elite, b) Relyx U200, c) 
Multilink Automix, d) SeT PP, e) Riva Luting, f) Riva Luting Plus; SEM mikrografije u desnom uglu 

histograma su pri uvećanju 5000x 
 

Jedan od bitnih morfoloških parametara koji utiče na promene mehaničkih svojstava kompozita je 
poroznost. Velika poroznost, odnosno postojanje praznih mesta unutar kompozita, kao i postojanje 
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velikih pora negativno utiču na mehanička svojstva materijala. Poroznost se javlja jer vezivno 
sredstvo nije dovoljno „tečljivo“ da se veže za sve čestice. Za isto vezivno sredstvo, poroznost bi 
trebala da raste sa količinom i veličinom čestica. Oblasti bez čestica punioca takođe utiču na 
mehanička svojstva ispitivanih materijala jer je u tim oblastima izostalo formiranje kompozita, pa 
su lokalno svojstva materijala ista kao svojstva veziva.  
 
U istraživanjima [286, 287], autori su došli do zaključka da je poroznost kod kompozitnih cemenata 
višestruko manja u poređenju sa glas-jonomer cementom kao i da su srednje vrednosti maksimalnih 
dimenzija pukotina kod glas-jonomera bile četiri puta veće od srednjih vrednosti kod kompozitnih 
cementa. Milutinović–Nikolić i saradnici [286] su za glas-jonomer cement dobili da je oko 26 % 
pora u oblasti veličina čestica većih od 1 μm, a da je cement na bazi smola imao je najmanju 
poroznost i specifičnu ukupnu zapreminu pora. Takođe, u mnogim istraživanjima je ispitivan uticaj 
čestica punioca na poroznost odnosno postojanje praznih mesta u materijalu [201, 288-291]. Autori 
su zaključili da je značajno veća poroznost kod većih čestica punioca u poređenju sa manjim 
česticama punioca kao i da povećanjem veličine čestica punioca povećava se viskoznost materijala. 
Takođe, prisustvo velikih aglomerata utiče na veću poroznost odnosno veći broj praznih mesta u 
materijalu koji dovode do loših mehaničkih svojstava kompozita. Ovi rezultati su u skadu i sa ovim 
istraživanjem. Sa mikrografija se vidi da materijal Relyx U 200 ima skladnu strukturu koja se po 
Hipólito-u i saradnicima [292], pripisuje dodavanju novog reološkog modifikatora  ugušćivača) 
sastavu materijala Relyx U200 koji ima ulogu da smanji viskoznost materijala. Autori su pokazali 
da uz pomoć nove vrste reološkog modifikatora, Relyx U200 ostvaruje bolje vezivanje u odnosu na 
ostale samovezujuće kompozitne cemente koji u svom sastavu, kao i Relyx U200 imaju metakrilne 
monomere koji sadrže grupe fosforne kiseline. Takođe, obrada čestica punioca kod Relyx U200 je 
optimizovana u odnosu na njegovog predhodnika Relyx U100, što je poboljšalo mehaničke 
karakteristike materijala, što je u saglasnosti i sa rezultatima ovog istraživanja, s obzirom da je 
Relyx U200 pokazao najveće vrednosti mikrotvrdoće od sva četiri ispitivana kompozitna cementa. 
Faktor koji bi trebalo uzeti u obzir bila je upotreba dvokomponentnog sistema materijala za mešanje 
katalizatora i baznih pasta u obliku šprica koji utiče na poboljšan kvalitet mešanja unutar 
komponenti dentalnog cementa i smatra se da je veoma važan za konačna svojstva materijala, 
smanjujući poroznosti unutar smeše. Sve ove karakteristike ispitivanog materijala Relyx U200 
doprinose njegovoj većoj efikasnosti tokom vezivanja odnosno očvršćavanja materijala. 

Za glas-jonomer cemente pokazano je da čestice sa manjim dimenzijama mogu imati različite 
efekte na jačinu veze kod GIC-a, u zavisnosti od hemijskog sastava materijala [293-296]. Čestice 
manjih dimenzija se rastvaraju lakše i dovode do manje kompaktne matrice koja je odgovorna za 
nedostatke u dentalnim cementima i smanjuje gustinu cementa [293, 297]. Ručno mešani cementi, 
kao što su u ovom istraživanju Riva Luting i Riva Luting Plus, često sadrže više praznih mesta 
većih dimenzija, koji mogu doprineti pogoršanju mehaničkih karakteristika cemenata [286], u 
poređenju sa cementima koji imaju dvokomponentni sistem pasta-pasta u obliku šprica. Međutim, u 
ovom istraživanju to nije bio slučaj. Riva Luting i Riva Luting Plus su očekivano imali niže 
vrednosti mikrotvrdoće neposredno posle polimerizacije, ali nakon 24h, njihove vrednosti 
mikrotvrdoće su bile čak i veće u odnosu na ispitivane kompozitne cemente, tako da ručno mešanje 
i priprema materijala u ovom slučaju nije uticala na mehanička svojstva. Da je materijal adekvatno 
pripremljen i pomešan, vidi se i sa SEM mikrografija  Slika 4.32 e) i f)). 

 
4.5. MERENJE TEMPERATURE TOKOM SVETLOSNE POLIMERIZACIJE 
TERMOPAROVIMA   
 
Porast temperature tokom svetlosne polimerizacije može prouzrokovati termičku traumu u pulpi 
[298, 299]. Polimerizacija kompozitnih cemenata je egzotermna reakcija [300]. Temperaturne 
promene koje se javljaju tokom svetlosne polimerizacije praćene su termoparovima usled velike 
preciznosti i pouzdanih očitavanja koja ih karakterišu. Merenje termoparovima je pokazalo da je 
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temperatura LED lampe bila minimalna i konstantna, za razliku od temperature izmerene tokom 
svetlosne polimerizacije ispitivanih dentalnih cemenata. Početna temperatura iznosila je 28 °C.  
 
Na dijagramu 4.14 prikazana je apsolutna promena temperature svih ispitivanih materijala tokom 
svetlosne polimerizacije LED lampom u trajanju od 20s  po preporukama proizvođača). Iako za 
GJC nije potrebna svetlosna polimerizacija, Riva Luting je bio izložen LED lampi, kao i Riva 
Luting Plus, kako bi svi ispitivani materijali imali iste početne uslove zbog adekvatnog poređenja 
dobijenih rezultata. Iako je merenje trajalo 10 min, na dijagramu su prikazani rezultati merenja za 
prva 2 minuta zato što se vrednost temperature tada ustalila. Rezultati su pokazali brzi porast 
temperature za kompozitne materijale, do kojeg dolazi ubrzo nakon aktivacije izvora svetlosti.  
 
Tabela 4.4. prikazuje maksimalne vrednosti temperature koju su ispitivani materijali dostigli tokom 
izlaganja LED lampi. 
 

 
Dijagram 4.14. Promena temperature ispitivanih materijala tokom svetlosne polimerizacije LED 

lampom u trajanju od 20s 
 
Toplota nastala egzotermnom reakcijom uglavnom se javljala u početnoj fazi polimerizacije. 
Najviše vrednosti maksimalne temperature tokom svetlosne polimerizacije LED lampom pokazao je 
kompozitni cement, Multilink Automix i tu vrednost je dostigao za najkraće vreme  8,3 sekunde). 
Relyx U200 je posle materijala Multilink Automix, imao najviše vrednosti temperature, koju je 
dostigao takođe za oko 8 sekundi, a zatim materijal SeT PP za oko 17 sekundi. Od svih ispitivanih 
kompozitnih materijala, MaxCem Elite je pokazao najniže vrednosti maksimalne temperature 
tokom svetlosne polimerizacije koji je dostigao za 15 s. GJC modifikovan smolom je pokazao slabu 
egzotermnu reakciju tokom svetlosne polimerizacije. Riva Luting Plus je pokazao blagi porast 
maksimalne temperature tokom svetlosne polimerizacije koji je dostigao za oko 3,5 min, dok je 
konvencionalni GJC sve vreme održavao početnu temperaturu od oko 28 °C, što je i bilo očekivano. 
Kod GJC, svetlosni izvor utiče samo na porast brzine kiselo-bazne reakcije [133, 154, 171, 227]. 
Međutim, u istraživanju Gavica i saradnika [301], pokazano je da je znatno veće povećanje 
temperature primećeno kada su glas-jonomeri bili podvrgnuti svetlosnoj polimerizaciji. U ovom 
istraživanju, kao što se vidi iz dobijenih rezultata, ispitivani GJC nije pokazao povećanje 
temperature. 
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Tabela 4.4. Maksimalne vrednosti temperature koju ispitivani materijali dostižu tokom izlaganja 

LED lampi 

Materijal 

 
Maksimalna temperatura tokom izlaganja 

LED lampi u trajanju od 20 s, Tmax [℃] 
 

Vreme pri kome je ostvarena 
Tmax, t [s] 

Multilink 
Automix  80,1   8,30 

MaxCem 
Elite  46,2   15,0 

SeT PP  48,0   16,9 
Relyx U200  56,3   8,50 
Riva Luting 

Plus  30,6   215 

Riva Luting  28,6   0,00 
 
Nakon dostizanja maksimalnih vrednosti temperature, MaxCem Elite i SeT PP su pokazali 
postepeno snižavanje temperature, dok je u slučaju materijala, Multilink Automix i Relyx U200 bio 
intenzivniji pad temerature. Mnoge studije su pokazale pozitivnu vezu između intenziteta svetlosti 
same LED lampe i porasta temperature [61, 302-304]. Neke in vitro studije su pokazale da porast 
temperature zavisi od materijala koji se koristi i protokola fotoaktivacije, tj. zavisi od vrste lampe, 
od jačine lampe, trajanja svetlosne polimerizacije, rastojanja između ispitivanog materijala i vrha 
lampe, nijanse materijala i debljine materijala [305–307]. Mnogi autori su kvantifikovali količinu 
toplote koja se stvara u materijalu tokom svetlosne polimerizacije. Utvrđeno je da porast 
temperature kod dentalnih cemenata tokom upotrebe LED lampi varira od 41°C do 53°C [308], što 
je u skladu sa dobijenim rezultatima u ovom istraživanju, izuzev za Multilink Automix za koji je 
dobijena izuzetno visoka vrednost od 80,1 °C. Međutim, izmerene temperature koje je zabeležio 
Vallittu (6–40 ℃) [309] su generalno niže od izmerenih temperatura u ovom istraživanju. To se 
može objasniti razlikama u uslovima ispitivanja, jer količina toplote koja nastaje tokom 
polimerizacije zavisi od količine materijala i temperature okoline [310]. Neophodno je naglasiti i 
ograničenja in vitro studija.  

Pohto i Scheinin [311] su u svom radu pokazali da kritična temperatura za nepovratno oštećenje 
pulpe počinje od 42–42,5°C. Eriksson i saradnici [312]  su otkrili da porast promene temperature 
 ΔT) od 5°C u trajanju dužem od 1 min ima uticaj na vitalnost pulpe. U istraživanju [313] Erikson i 
saradnici su primetili da je zečija kost bila teško povređena, što je dovelo do resorpcije kosti, mesec 
dana nakon jednominutnog izlaganja temperaturi od 50°C ili 5 minuta na 47°C [313]. Druga 
istraživanja su pokazala da je kritična temperatura koja izaziva nekrozu kosti blizu 56°C [314-316]. 
Prava vrednost kritičnog porasta temperature koja uzrokuje oštećenje pulpe je i dalje kontroverzna, 
tako da se može zaključiti da porast temperature u materijalu treba da bude što niži tokom 
polimerizacije kako bi se izbegao rizik od oštećenja pulpe, a da  temperaturni pik možda nije važan 
za oštećenje pulpe [317]. Na primer, Baldissara i saradnici [318] su pokazali da kratkotrajna 
izloženost povećanju promene temperature u granicama od 8,9 do 14,7°C ne utiče štetno na zdravu 
zubnu pulpu. 

Kim i Vatts [319] su izmerili porast promene temperature pulpe tokom polimerizacije četiri 
kompozitna cemena u rasponu od 5,1°C do 12,7°C. Materijali koji su brže polimerizovali su imali 
veći porast temperature i veću polimerizacionu kontrakciju [319]. Lieu i saradnici [320] su pokazali 
da hemijski polimerizujući kompozitni cementi izazivaju značajno veće poraste temperature nego 
dvojno polimerizujući cementi. 
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U istraživanju [321] razlog velike promene temperature kod dentalnih cemenata bio je njihov 
različit hemijski sastav, kao i uticaj lampe. Pokazano je da su kompoziti sa niskim sadržajem 
punilaca imali veći porast temperature [322]. Ranije studije su pokazale da je egzotermna reakcija 
kompozitnih cemenata tokom polimerizacije proporcionalna količini punilaca u smolama [323, 
324], što je u skladu i sa ovim istraživanjem. Multilink Automix ima najmanju koncentraciju 
punioca u svom sastavu, od svih ispitivanih kompoziznih cemenata, a dostigao je najveće vrednosti 
temperature tokom izlaganja LED lampi. Multilik Automix je za najkraće vreme postigao najvišu 
maksimalnu temperaturu, a pri tome i najveće vrednosti polimerizacione kontrakcije i najveći 
stepen konverzije. Za razliku od ostalih ispitivanih kompozitnih cemenata koji imaju, po dostupnim 
informacijama od strane proizvođača, oko 70 mas  % punilaca u svom sastavu, Multilink Automix 
ima oko 40 mas %. 
 
Dobijeni rezultati ukazuju da su veće vrednosti temperatura od dozvoljenih trajale tokom merenja 
kraće od 1 min za sve ispitivane materijale, što znači da ispitivani dentalni cemeni ne utiču štetno na 
pulpu. Međutim, kliničari treba da budu svesni toplote koja se stvara u dentalnim cementima tokom 
svetlosne polimerizacije, što može biti potencijalni izvor ozbiljne povrede pulpe. 
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5. ZAKLJUČAK 
 
 
Predmet istraživanja u ovoj doktorskoj disertaciji obuhvata uporedno ispitivanje savremenih,  
komercijalno dostupnih dentalnih cemenata koji se upotrebljavaju za trajno vezivanje zubnih 
fiksnih nadoknada. Cilj istraživanja bio je in vitro karakterizacija, analiza fizičko-hemijskih i 
mehaničkih svojstava ispitivanih materijala i proučavanje uslova korišćenja ispitivanih materijala 
po preporukama njihovih proizvođača. Izvršena je uporedna analiza četiri različita samovezujuća 
kompozitna cementa na bazi smole, jednog konvencionalnog glas-jonomer cementa i jednog glas-
jonomer cementa modifikovanog smolom. Osnovna svrha izbora materijala različitog sastava i 
indikacija je bila da se obuhvate sve tri grupe trajnih, komercijalno dostupnih, dentalnih cemenata 
za adhezivnu tehniku cementiranja, kako bi se komparativnom karakterizacijom ispitala svojstva što 
šireg spektra materijala. Takođe, cilj je bio da dobijeni rezultati daju bolji uvid u svojstva i 
ponašanje dentalnih cemenata, kako bi se stomatolozima u kliničkoj praksi dale adekvatne 
preporuke za njihovu upotrebu. 
 
Za potrebe ove doktorske disertacije su eksperimentalno ispitana četiri kompozitna materijala: 
Maxcem Elite (Kerr, USA), Relyx U200 (3M, ESPE, Germany), Multilink Automix (Ivoclar 
Vivadent, Liechtenstein) i SeT PP (SDI, Australia). Sva četiri ispitivana kompozitna cementa 
spadaju u dvojno-polimerizujuće, samovezujuće (samoadhezivne) materijale. MaxCem Elite i SeT 
PP spadaju i u samonagrizajuće kompozitne cemente. Ispitan je konvencionalni glas-jonomer 
cement Riva Luting (SDI, Australia) i samovezujući glas-jonomer cement modigikovan smolom, 
Riva Luting Plus (SDI, Australia). 
 
Prikazani su rezultati polimerizacione kontrakcije metodom 3D korelacije digitalnih slika odnosno 
izvršena je uporedna optička analiza deformacija i pomeranja ispitivanih dentalnih cemenata tokom 
preporučenog vremena polimerizacije, kao i posle preporučenog vremena polimerizacije, ukupno 10 
min. Takođe, izmerena je mikrotvrdoća neposredno posle polimerizacije ispitivanih materijala i 
nakon 24h, zatim stepen konverzije ispitivanih materijala. Ispitana je morfologija karakterističnih 
oblasti ispitivanih dentalnih materijala različitog hemijskog sastava primenom skenirajuće 
elektronske mikroskopije i izmerene su maksimalne temperature koju ispitivani materijali dostižu 
tokom svetlosne polimerizacije LED lampom, primenom termoparova.  
 
Na osnovu dobijenih rezultata ove doktorske disertacije izvedeni su sledeći zaključci: 

- Kod svih ispitivanih materijala uočena je neravnomerna raspodela deformacionog polja, 
odnosno nehomogeno deformaciono polje. Za sve ispitivane dentalne cemente, izmerene su 
veće maksimalne vrednosti von Mizesovih deformacija u perifernom delu uzoraka, a manje 
maksimalne vrednosti u centralnom delu.  

- Od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti maksimalnih deformacija imao je 
kompozitni cement Multilink Automix, zatim glas-jonomer ojačan smolom Riva Luting 
Plus, zatim kompozitni cement SeT PP, kompozitni cement Relyx U200, kompozitni cement 
MaxCem Elite, a najmanje vrednosti maksimalnih von Mizesovih defomacija za sve Preseke 
pokazao je glas-jonomer Riva Luting, koji u svom sastavu ne sadrži smolu. 

- Na osnovu polja pomeranja za sve ispitivane kompozitne cemente uočava se, da se usled 
polimerizacione kontrakcije materijala naspramna površina uzorka u odnosu na površinu 
uzorka osvetljenu LED lampom kontrahuje u pravcu centra mase materijala.  

- Za razliku od drugih metoda za ispitivanje dimenzione stabilnosti dentalnih cemenata, pored 
maksimalne vrednosti deformacije, korišćenjem 3D DIC metoda izmerene su promene polja 
deformacija i posle preporučenog vremena polimerizacije. 
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- Interakcija faktora „materijal“ i „sekcija“ pri analizi von Mizesove deformacije nije bila 

statistički značajna (p=0,596), dok su oba faktora pojedinačno pokazala postojanje statistički  
značajnih razlika (p<0,05). Tukey post-hoc test je pokazao da je Mizesova deformacija za 
Presek 0 (periferni deo uzorka) bio statistički značajno veći od Mizesove deformacije u 
Presecima 1 i 2 (centralni deo uzorka) (p<0,05). 

- Od svih ispitivanih materijala, najveće vrednosti pomeranja imao kompozitni cement 
Multilink Automix, zatim kompozitni cement SeT PP, zatim glas-jonomer ojačan smolom 
Riva Luting Plus, kompozitni cement MaxCem Elite, glas-jonomer Riva Luting a najmanje 
vrednosti pomeranja pokazao je kompozitni cement Relyx U200. Rezultati za srednje 
maksimalne vrednosti pomeranja se razlikuju po redosledu i tipu ispitivanih materijala u 
odnosu na rezultate srednjih maksimalnih vrednosti Mizesovih deformacija. 

- Vrednosti Mizesove deformacije u perifernom delu uzorka (Presek 0) bile su u značajnoj 
korelaciji sa pomeranjem. Veća vrednost deformacije je bila povezana i sa većom vrednošću 
pomeranja (Pearsonov koeficijent r=0,639; p<0,001). Pozitivna korelacija je registrovana i 
između Mizesove deformacije u centralnom delu uzorka (Preseci 1 i 2) i pomeranjem 
(Pearsonov koeficijent r=0,493; p=0,006). Nije uočena značajna korelacija između von 
Mizesove deformacije u centralnom i perifernom delu uzorka, odnosno veća deformacija u 
perifernom delu nije bila u korelaciji sa većom deformacijom u centralnom delu uzorka i 
obrnuto (Pearsonov koeficijent r=0,286; p=0,125). 

- Najveći procentualni porast vrednosti maksimalne deformacije posle svetlosne 
polimerizacije LED lampom za sve ispitivane kompozitne cemente bio je između koraka 1 i 
2. 

- Od ispitivanih materijala, najveće vrednosti mikrotvrdoće neposredno posle polimerizacije 
pokazao je materijal Relyx U200, a nakon 24h najveće vrednosti mikrotvrdoće bile su kod 
GJC-a, materijla Riva Luting. 

- Porast vrednosti mikrotvrdoće prisutno je kod svih ispitivanih materijala nakon 24h, što 
ukazuje na dugotrajnu reakciju očvršćavanja materijala. 

- Neposredno posle polimerizacije, Relyx U200, Maxcem Elite i Multilink Automix pokazali 
su statistički značajno veće vrednosti tvrdoće u poređenju sa materijalima Riva Luting i 
Riva Luting Plus, dok je SeT PP  imao statistički značajno niže vrednosti tvrdoće u odnosu 
na ostale dentalne cemente, osim Riva Luting (p<0,05).  

- Nasuprot tome, nakon 24 h Riva Luting i Riva Luting Plus su pokazali statistički značajno 
veću vrednost tvrdoće u poređenju sa ostalim dentalnim cementima (p<0,05). Vrednosti 
tvrdoće materijala Relyx U200 su bile statistički značajno veće u odnosu na Multilink 
Automix, Maxcem Elite i SeT PP (p<0,05). SeT PP je, slično kao i u merenju neposredno 
posle polimerizacije, imao statistički najnižu vrednost tvrdoće od svih ispitivanih materijala 
(p<0,05). 

- Vrednosti tvrdoće dentalnih cemenata neposredno posle polimerizacije i nakon 24 h nisu 
bile statistički značajno različite samo u slučaju materijala Maxcem Elite (p>0,05). Svi 
ostali ispitivani materijali su imali statistički značajno veće vrednosti mikrotvrdoće nakon 
24 h u odnosu na vrednosti dobijene neposredno posle polimerizacije (p<0,05). 

- Od ispitivanih materijala, najveći procentualni porast mikrotvrdoće od 178,49 % nakon 24h 
imao je Riva Luting. To ukazuje da su ispitivanja mikrotvrdoće neposredno posle pripreme 
uzoraka loš pokazatelj svojstava tvrdoće ispitivanog GJC, Riva Luting. 

- Ispitivani kompozitni materijali su pokazali značajno povećanje konverzije nakon upotrebe 
LED lampe u trajanju od 20 s. Najveće vrednosti stepena konverzije imali su Multilink 
automix i Relyx U200, respektivno, što je i u skadu sa rezultatima dobijenim  3D metodom 
korelacije digitalnih slika i mikrotvrdoće po Vikersu. 

- Riva Luting Plus, glas-jonomer cemenat modifikovanim smolom, pored reakcije 
umrežavanja ima i kiselo-baznu reakciju, karakterističnu za glas-jonomer cemente, koja je 
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odgovorna za kasnije očvršćavanje materijala, samim tim i na niži stepen konverzije 
neposredno posle svetlosne polimerizacije LED lampom. 

- Mikografije ispitivanih materijala prikazane na uvećanju 10000 x, neposredno posle 
polimerizacije, ukazuju na nehomogenu stukturu koja se sastoji od aglomerata većih i 
manjih dimenzija, veličine od 2 do 15 μm što znači da u ispitivanim materijalima punioci 
nisu monodisperzni.  

- Kod materijala MaxCem Elite i Multilink Automix prisutna je slabija disperzija čestica 
punioca u odnosu na materijale Relyx U200 i SeT PP što ukazuje na smanjenu 
međupovršinsku adheziju između polimerne matrice i punioca. Takođe, u kompozitnim 
materijalima uočavaju se male pore kružnog oblika i neizreagovane čestice punioca koje su 
zarobljene u polimernoj matrici kompozitnih cemenata, kao i  tamna polja koja ukazuju na 
postojanje zaostalih monomera.  

- SEM mikrografije kompozitnih cemenata su u saglasnosti i sa FTIR analizom, kojom su 
dobijeni stepeni konverzija ispod 70 %, što ukazuje da količina zaostalih monomera prelazi 
30 %. 

- Mikrografije GJC-a i GJC-a modifikovanog smolom, ukazuju na nehomogenu stukturu koja 
se sastoji od aglomerata većih veličina u poređenju sa ispitivanim kompozitnim cementima. 
Za oba GJC materijala uočava se postojanje mikroprslina. 

- Kod materijala Riva Luting Plus, čestice punioca su bolje dispergovane u odnosu na 
kompozitne cemente, i formiraju mrežu punioca u polimernoj matrici.  

- Svi ispitivani materijali su procentualno najviše imali veličine prečnika čestica punioca u 
opsegu 1,0-2,0 μm. 

- Najviše vrednosti maksimalne temperature tokom svetlosne polimerizacije LED lampom 
pokazao je kompozitni cement, Multilink Automix i tu vrednost je dostigao za najkraće 
vreme od 8,3 s. Relyx U200 je posle materijala Multilink Automix, imao najviše vrednosti 
temperature, a zatim materijal SeT PP pa MaxCem Elite. 

- Riva Luting Plus je pokazao blagi porast maksimalne temperature tokom svetlosne 
polimerizacije koji je dostigao za oko 3,5 min, dok je konvencionalni GJC sve vreme 
održavao početnu temperaturu. 

- Nakon dostizanja maksimalnih vrednosti temperature, MaxCem Elite i SeT PP su pokazali 
postepeno snižavanje temperature, dok je u slučaju materijala, Multilink Automix i Relyx 
U200 bio intenzivniji pad temerature. 

- Veće vrednosti temperatura od dozvoljenih trajale su tokom merenja koje je bilo kraće od 1 
min za sve ispitivane materijale, što znači da ispitivani dentalni cemeni ne ne bi trebalo da 
utiču štetno na pulpu. Iako su dobijeni rezultati u dozvoljenim granicama, stomatolozi treba 
da budu svesni toplote koja se stvara u dentalnim cementima tokom svetlosne 
polimerizacije, jer može biti potencijalni izvor ozbiljne povrede pulpe. 

- Uporednom analizom svih dobijenih rezultata, materijal Relyx U200 je pokazao najbolje 
izbalansirana svojstva u poređenju sa drugim ispitivanim dentalnim cementima. 

 
Stručni i naučni doprinosi ostvareni u okviru disertacije su: 
 

- Analizirana je polimerizaciona kontrakcija dentalnih cemenata odnosno kompozitnih 
cemenata na bazi smole, glas-jonomer cemenata i glas-jonomer cemenata modifikovanih 
smolom. Snimanjem celih polja deformacija i celih polja pomeranja omogućeno je precizno 
određivanje maksimalnih vrednosti deformacija i pomeranja koje omogućavaju detaljniju 
analizu ispitivanih dentalnih cemenata. Dobijeni rezultati svih ispitivanih materijala 
ukazuju na neravnomernu raspodelu deformacionog polja. Za sve ispitivane dentalne 
cemente, uočene su veće vrednosti deformacija u perifernom delu uzoraka, a manje 
vrednosti u centralnom delu. 
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- Za ispitivanje dimenzione stabilnosti dentalnih cemenata, pored maksimalne vrednosti 
deformacije u ispitivanim materijalima, 3D DIC metoda je omogućila i praćenje promene 
polja deformacije i posle preporučenog vremena polimerizacije. 

- Dobijeni rezultati su pokazali korelaciju vrednosti deformacija i pomeranja sa vrednostima 
mikrotvrdoće, stepena konverzije i porasta temperature u ispitivanim uzorcima tokom 
svetlosne polimerizacije, što ukazuje na kompleksnost problematike ove disertacije. 

- Komparativna karakterizacija i analiza je dala jasniji uvid u svojstva ispitivanih dentalnih 
cemenata u odnosu na do sada postojeća istraživanja. Takođe, svi ispitivani materijali su 
komercijalni i dostupni na tržištu, primenjuju se svakodnevno u stomatološkoj praksi na 
pacijentima širom sveta tako da dobijeni rezultati daju mogućnost za inovativnu sistematsku 
karakterizaciju tri različite vrste dentalnih cemenata sa praktičnim doprinosom. 
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