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Resumen 

 
Hoy día, los diferentes tipos de cáncer se han convertido en una de las principales causas 

de muerte a nivel mundial, y el número de personas que fallecerán por esta causa 

aumentará drásticamente en los siguientes años. La radioterapia, quimioterapia y la 

cirugía siguen siendo los tratamientos más utilizados para luchar contra esta enfermedad; 

no obstante, en los últimos años han aparecido nuevas alternativas para combatirlo, 

buscando reducir los efectos secundarios de las terapias convencionales y haciendo más 

eficiente la destrucción de los tumores, mejorando la supervivencia del paciente y su 

calidad de vida. 

Una herramienta alternativa para la destrucción del cáncer que ha cobrado interés en los 

últimos años es el uso terapéutico del calor. El calor puede inducir varios efectos 

fisiológicos provocando la muerte celular, que se refleja en la disminución o destrucción 

de un tumor. Diversas técnicas han surgido para generar calor y destruir células 

cancerosas, pero el problema principal de éstas es que no son selectivas, destruyendo 

también células sanas alrededor del tumor, provocando daño colateral. La luz representa 

una opción muy atractiva para resolver este problema, ya que la luz láser permite calentar 

un tejido de forma muy precisa, provocando daño altamente localizado. Este tipo de 

tratamiento anticáncer se conoce como terapia fototérmica. Habitualmente, se recurre al 

uso de fibras ópticas para aplicarla, debido a su gran flexibilidad y tamaño, permitiendo 

llevar la luz a lugares de difícil acceso logrando tratar tumores inoperables o alojados 

profundamente mediante el uso de técnicas mínimamente invasivas.  

Diversos nanomateriales han mejorado la producción de calor en terapia fototérmica, 

pronosticando resultados alentadores para el tratamiento de tumores. Actualmente, las 

nanopartículas de oro son las más utilizadas en esta terapia debido a su biocompatibilidad 

y su gran eficiencia fototérmica. En general, para calentar un tumor mediante 

nanopartículas, éstas deben ser inyectadas previamente en el sitio de interés para su 

posterior irradiación. Recientemente, se ha reportado el uso de dispositivos de fibra óptica 

que utilizan nanopartículas capaces de generar calor altamente localizado, a estos 

dispositivos se les conoce como microcalentadores de fibra óptica.  

En este trabajo se evaluó el efecto de la terapia fototérmica mediante microcalentadores 

de fibra óptica basados en nanopartículas aplicada en tejido de ratón. La terapia aplicada 

de esta manera permitió controlar la temperatura del tratamiento, provocar daño 

localizado en el tejido de interés y también permitió el uso de nanopartículas sin 

necesidad de inyecciones. El proyecto se dividió en tres etapas: la evaluación de 
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diferentes nanopartículas para obtener un microcalentador de fibra óptica óptimo para 

terapia fototérmica, la caracterización del calor generado en estos dispositivos para su 

aplicación controlada y la evaluación biológica del daño inducido mediante terapia 

fototérmica localizada.  

En la primera etapa se evaluaron distintos nanomateriales, encontrando que 

nanopelículas de oro fueron la mejor opción para inducir la terapia fototérmica. En una 

segunda etapa, se midió y visualizó la temperatura generada en estos microcalentadores 

utilizando termometría de fluorescencia inducida por láser. La técnica mencionada 

permitió establecer una relación entre la temperatura generada y la potencia de la luz 

láser empleada para la terapia.  

El efecto de la terapia fototérmica se evalúo en ratones. Inicialmente, se hicieron pruebas 

preliminares ex vivo en hígado, estudiando el daño de la lesión térmica a través de cortes 

histológicos con una tinción de H&E e imágenes obtenidas con microscopio electrónico de 

barrido. Los resultados mostraron que los microcalentadores fueron capaces de provocar 

lesiones térmicas en el tejido y que el daño tisular fue local. Finalmente, se evaluó el daño 

provocado por la terapia fototérmica en un modelo in vivo de cerebro, para dos 

temperaturas diferentes (45 y 60 °C). Las lesiones fueron examinadas a través de una 

tinción H&E y también se midió la molécula caspasa-3 activada asociada a muerte 

apoptótica mediante un ensayo de ELISA tipo sándwich. En esta parte del estudio se 

observaron células muertas en la vecindad de las lesiones y el ensayo ELISA mostró una 

mayor cantidad de células apoptóticas para el tejido dañado con la terapia fototérmica que 

para el tejido control.  

La terapia fototérmica aplicada mediante microcalentadores de fibra óptica con 

nanopelículas de oro permitió generar lesiones térmicas minúsculas (<1 mm) en tejido de 

ratón sin necesidad de inyectar nanopartículas previamente. Las lesiones provocadas 

mostraron muerte celular en una pequeña área poco extendida alrededor de la lesión. 

Además, este tipo de terapia permitió controlar el tamaño de la lesión variando la 

temperatura de los microcalentadores. La evidencia obtenida señala que controlando el 

rango de temperaturas puede ser posible modular la muerte celular entre apoptosis y 

necrosis. 
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Abstract 

 
Nowadays, cancer is one of the main causes of death in the world, and the number of 

people who will die because of this will increase drastically in the following years. 

Radiotherapy, chemotherapy and surgery are still the most used treatments against this 

disease; however, in recent years new alternatives have emerged aiming at reducing the 

secondary reduce the secondary effects of traditional therapies and to enhance the 

destruction of tumors, improving patient survival and their quality of life. 

An alternative tool for cancer treatments that emerged in recent years is the therapeutic 

use of heat. Heat can induce different physiological effects provoking death cell and 

decreasing the size of a tumor or causing its destruction. There are several techniques for 

heat generation aiming at destroying cancer cells, but the main problem with these 

techniques is that they are not selective destroying healthy cells in the surroundings of the 

tumor and thus provoke collateral damage. Light represents a very attractive option for 

solving this problem because laser light allows for heating tissue with high precision, 

thereby causing highly localized damage. This type of anticancer treatment is known as 

photothermal therapy. Habitually, this therapy is applied using optical fibers due to their 

flexibility and small size, transporting the light to intricate sites for treating either inoperable 

or deep-seated tumors in a minimally invasive way. 

Several nanomaterials have enhanced heat production for photothermal therapy showing 

good results for the treatments of tumor. Today, gold nanoparticles are the most widely 

used nanomaterials used in this therapy because of their biocompatibility and their high 

photothermal efficiency. In general, to heat a tumor using nanoparticles, these have to be 

previously injected in the tissue target for subsequent irradiation. Recently, it has been 

reported the use of optical fiber devices that use nanoparticles capable to generate heat, 

these devices are known as optical fiber microheaters. 

In this work, the effect of photothermal therapy applied though optical fiber microheaters 

was evaluated in mouse tissue. The therapy applied in this manner allowed to control the 

temperature of the treatment, generate localized damage in the target tissue using 

nanoparticles without to need of injections. This study was divided in three stages: 

evaluation of several nanoparticles to obtain an optimal optical fiber microheater for 

photothermal therapy, characterization of heat generated by these devices for their 

controlled application and biological evaluation of the damage induced by photothermal 

therapy.  
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In the first stage, different nanomaterials were evaluated and we concluded that gold 

nanofilms were the best option to induce photothermal therapy. In the second stage, the 

temperature generated by the microheaters was measured and mapped using laser 

induced-fluorescence thermometry. This technique allowed determining a relation between 

the temperature attainable with the microheaters and the laser power used in the therapy.  

The biological effect of the photothermal therapy was evaluated in a mouse model. Firstly, 

a preliminary test was performed in liver tissue (ex vivo). Lesions were studied through 

histology cuts with a H&E stain and images obtained with scanning electron microscopy. 

The results showed that the microheaters were able to provoke thermal lesions in the 

tissue and the damage was local and small. Finally, the photothermal therapy was 

evaluated in brain tissue (in vivo) for two temperatures (45 and 60 °C). Lesions were 

studied through a H&E stain and the molecule actived caspase-3 was measured using a 

sandwiched ELISA assay; caspasa-3 is associated to apoptosis death. The results 

showed dead cells in the vicinity of the lesions induced with the microheaters, while the 

ELISA assay showed higher amount of apoptotic cells for damaged tissue with the 

photothermal therapy than for control tissue. 

Photothermal therapy applied trough optical fiber microheaters with gold nanofilms allowed 

to generate local thermal lesions (< 1 mm) in mouse tissue without the need to inject 

nanoparticles previously. The resulting lesions obtained showed cell death in a small area, 

not widespreaded around these. In addition, this type of therapy allows controlling the size 

of the lesion upon varying the microheater temperature. The results further provide 

evidence that upon controlling the temperature range of the microheaters can lead to 

modulate the cell death between apoptosis and necrosis. 
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Introducción y 

antecedentes: 

 

Terapia fototérmica como 

tratamiento alternativo en 

oncología 
 

 

 

 

"Aquellas enfermedades que no pueden ser curadas por la medicina 

pueden curarse por la cirugía. Las que no pueden curarse mediante 

cirugía pueden ser curadas por el fuego (calor). Las que no se pueden 

curar por el fuego, son de hecho incurables” 

Hipócrates (460 a.c.-370 a.c.)  
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1.1 Cáncer como problema mundial 

Los diferentes tipos de cáncer se ha convertido en una de las principales enfermedades 

que afecta a la humanidad. Datos de la Organización Mundial de la Salud (OMS) señalan 

que los diferentes tipos de cáncer son la segunda causa de muerte a nivel global [1]. El 

último reporte sobre los tipos de cáncer y sus estadísticas a nivel mundial, presentado por 

la OMS a través de la red GLOBOCAN, reveló que en el 2012 el número de defunciones 

por causa de algún tipo de cáncer fue de 8.2 millones de personas. En ese mismo año se 

diagnosticaron 14.1 millones de casos nuevos y 32.6 millones de personas vivían con algún 

tipo de cáncer [2]. Aunque esta cifra es alarmante, lo que realmente preocupa es que cada 

año aumenta el número de personas que mueren por esta causa. Las cifras más recientes 

mencionan que el número de muertes por algún tipo de cáncer ascendió a 8.8 millones de 

personas en 2015 y la OMS estima que la mortalidad por cáncer aumentará un 70% entre 

2015 y 2035, es decir, casi 15 millones de personas perderán la vida debido a algún tipo de 

cáncer en el 2035 [1,2]. En México, el panorama no es tan diferente, pues los diferentes 

tipos de cáncer ya se han convertido en la tercera causa de muerte y se estima que 

80,000 personas fallecieron por esta patología en 2015 [3]. 

El cáncer es un término genérico que designa a un amplio grupo de enfermedades que 

pueden afectar a cualquier parte del organismo [1]. La característica principal de esta 

enfermedad es la multiplicación rápida de células anormales que se extienden más allá de 

sus límites habituales. Las células de un organismo sano se dividen sólo cuando es 

necesario remplazar células viejas o dañadas y/o para reparar alguna lesión del cuerpo 

(homeostasis1). Sin embargo, las células cancerosas se dividen sin control, ya que han 

desarrollado mecanismos que evaden los inhibidores naturales de crecimiento celular, así 

como los de muerte celular por apoptosis [4-6]. La acumulación de células cancerosas a 

menudo forma una masa o tejido, llamado tumor, que puede invadir partes adyacentes del 

cuerpo o propagarse a otros órganos en puntos distantes del organismo provocando 

metástasis.  

Como esta patología puede afectar cualquier tipo celular, el resultado es que existen 

muchos tipos diferentes de cáncer, más de un centenar [4], siendo esto una de las 

principales desventajas para tratar y curar esta enfermedad. A nivel mundial, los cánceres 

de pulmón, hígado, estómago, colon y mama son los que provocan más fallecimientos cada 

año [1]. Sin embargo, existen otros tipos de cánceres muy agresivos los cuales deterioran 

la vida del paciente de forma más rápida y grave como los cánceres del sistema nervioso, 

siendo los tumores cerebrales los más malignos y fatales [7].  

 

 

                                                             
1 Equilibrio entre el número de células nuevas y células muertas en un organismo. 
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1.2. Tratamientos actuales para combatir los 

diferentes tipos de cáncer 

La OMS señala que " entre el 30 y el 50% de los cánceres se pueden evitar. Para ello, es 

necesario reducir los factores de riesgo y aplicar estrategias preventivas de base científica. 

La prevención abarca también la detección precoz de la enfermedad y el tratamiento de los 

pacientes. Si se detectan a tiempo y se tratan adecuadamente, las posibilidades de 

recuperación para muchos tipos de cáncer son excelentes” [1]. Sin embargo, detectar los 

cánceres, sobre todo en etapas tempranas, es complicado y costoso con la tecnología 

disponible hoy en día. Más aún, la mayoría de los pacientes son diagnosticados en etapas 

avanzadas, ya que hasta el momento en que éstos presentan algún tipo de sintomatología 

acuden al médico, y en estas etapas los cánceres pueden ser más agresivos dificultando 

su tratamiento. 

Una vez diagnosticado el tipo de cáncer, su tratamiento requiere de una selección 

cuidadosa de una o más terapias oncológicas. El objetivo final de una terapia anticáncer 

radica en destruir a las células cancerosas en su totalidad; sin embargo, no es posible en 

todos los casos. De manera que, una terapia oncológica también busca limitar la 

diseminación del tumor o reducir su tamaño, y con ello prolongar de forma considerable la 

supervivencia del paciente y mejorar su calidad de vida.  

Para que un tratamiento oncológico sea exitoso es necesario tomar en cuenta diversos 

factores del paciente como su edad, sexo, síntomas, estado de salud general, entre otros. 

Además, se deben considerar las características del tumor como su localización, grado de 

diferenciación histológica, su agresividad y la presencia de metástasis. También, se deben 

considerar los efectos secundarios de la terapia suministrada; y por último deben 

considerarse ciertos factores institucionales como accesibilidad, equipo, y la capacitación 

del personal para otorgar un diagnóstico, tratamiento y seguimiento adecuados [8]. 

Hoy en día, existen diversas terapias contra los diferentes tipos de cáncer las cuales se 

pueden agrupar de forma general en terapias químicas, físicas y biológicas, dependiendo 

del agente terapéutico que se utilice, ver figura 1. Las terapias más usuales son la 

quimioterapia, radioterapia y la cirugía; la mayoría de los pacientes son tratados con alguna 

de ellas. Sin embargo, actualmente existen otros tratamientos que han sido aprobados por 

organismos de salud mundial, los cuales se están empezando a utilizar y representan una 

alternativa ante los métodos convencionales, estas terapias son conocidas como terapias 

dirigidas. Por otra parte, también han surgido tratamientos que representan nuevas 

opciones ante estos métodos y sus posibles efectos secundarios. Esta nueva generación 

de terapias busca reducir o evitar los efectos secundarios de las terapias convencionales, 

sin descuidar su efectividad para atacar la enfermedad. Además, dependiendo del grado 

de diseminación del cáncer se busca tener terapias localizadas para tumores primarios 

(terapias físicas) y terapias que actúen en diversos puntos del cuerpo como en tumores 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 T
e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 c

o
m

o
 t

ra
ta

m
ie

n
to

 a
lt

e
rn

a
ti

vo
 e

n
 o

n
co

lo
g

ía
 

8 
 

secundarios o metástasis (terapias biológicas y químicas). A continuación, se presentan 

algunas de estas terapias y sus generalidades haciendo hincapié en sus efectos 

secundarios. Las distintas terapias y sus efectos adversos pueden consultarse más a 

detalle en las referencias [9-15]. 

 

 

Figura 1. Métodos actuales para el tratamiento de diferentes tipos de cáncer. Las terapias pueden 

ser físicas, químicas o biológicas, dependiendo del agente terapéutico utilizado. Algunos de estas 

terapias siguen en fase experimental clínica. 

 

1.2.1. Terapias convencionales: 

► Cirugía: Consiste en la extirpación total o parcial del tumor, dependiendo de su 

localización, tipo y tamaño, así como su diseminación. En algunos casos se recurre a 

extirpar tejido sano adyacente al tumor para disminuir el riesgo de recurrencia. Sus 

efectos secundarios dependen de varios factores yendo desde molestias y dolor en la 

zona tratada, tiempo de recuperación prolongado hasta la pérdida parcial o total de un 

órgano [9-11]. 

 

► Quimioterapia: Es el uso de fármacos para destruir las células cancerosas. La 

quimioterapia se utiliza para curar un tipo de cáncer, controlar su diseminación, reducir 

el tamaño de un tumor o su tasa de crecimiento, además de mejorar o disminuir la 

sintomatología del paciente. Los fármacos anticáncer utilizados detienen o retrasan el 

crecimiento de las células cancerosas por sus efectos citotóxicos; sin embargo, estos 



 Reinher R. Pimentel Domínguez 

 

 
 

 

 E
fe

ct
o

 d
e
 l
a
 t

e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 e

n
 u

n
 m

o
d

e
lo

 i
n

 v
iv

o
 a

p
lic

a
d

a 
a
 t

ra
vé

s 
d

e
 m

ic
ro

ca
le

n
ta

d
o

re
s 

d
e
 f

ib
ra

 ó
p

ti
ca

 

9 
 

medicamentos no son específicos y también afectan a las células sanas que crecen y 

se dividen rápidamente, como por ejemplo, algunas células del interior de la boca, 

células de los intestinos, células que hacen crecer el pelo y las de la médula ósea (que 

producen las células de la sangre). El daño a las células sanas causa efectos 

secundarios como fatiga, náuseas, vómitos, anemia, pérdida del apetito, diarrea, 

debilidad, pérdida del cabello, lesiones en la boca, dolor, hemorragias anormales, 

problemas gastrointestinales, dolor al orinar, entre otros. Asimismo, la pérdida de 

glóbulos blancos durante la quimioterapia hace que el paciente sea vulnerable ante 

infecciones. En ocasiones los efectos secundarios son permanentes pudiendo causar 

daño al corazón, los pulmones, los nervios, los riñones u órganos reproductores [9-11]. 

 

► Radioterapia: La radioterapia hace referencia al uso de energía ionizante (rayos X o 

rayos ) para lesionar y destruir las células cancerosas o reducir el tamaño de los 

tumores. Esta energía proviene de procesos radiactivos (de ahí su nombre). Estos 

rayos radiactivos son tan energéticos que dañan el material genético de las células 

impidiéndoles que crezcan y se dividan. El objetivo de la radioterapia es destruir el 

mayor número posible de células cancerosas y limitar el daño que sufre el tejido sano 

adyacente; sin embargo, el principal inconveniente de esta terapia es que no es 

específica y daña tanto a las células cancerosas como las sanas, causando efectos 

secundarios. Hay distintos tipos de radiación y modos de administrarla. La radiación 

puede provenir de una maquina colocada fuera del cuerpo (radiación externa), puede 

colocarse dentro del cuerpo (radiación interna o braquiterapia) o pueden usarse 

materiales radiactivos no sellados que viajan por el cuerpo (radioterapia sistémica). La 

mayoría de las personas reciben radiación externa. La radioterapia interna usa fuentes 

de radiación selladas en un portador llamado implante y se inserta directamente en el 

cuerpo muy cerca del tumor o dentro del mismo; pueden ser alambres, tubos de 

plástico, cápsulas o semillas. La radioterapia sistémica usa materiales radiactivos, 

como el yodo 131 y el estroncio 89, que pueden administrarse de vía oral o inyectarse 

en el cuerpo. El daño a las células sanas causa efectos secundarios como fatiga, 

náuseas, vómitos, pérdida del cabello, lesiones en la boca y garganta, problemas 

gastrointestinales, úlceras estomacales, enrojecimiento y daño en la piel o infertilidad. 

También puede causar la pérdida de glóbulos blancos provocando inmunodeficiencia, 

haciendo a los pacientes susceptibles a infecciones y promoviendo su lenta 

recuperación [9-11]. 

 

1.2.2. Terapias dirigidas 

Las terapias dirigidas hacen referencia a los tratamientos en los que se utilizan sustancias 

o fármacos que interfieren en moléculas específicas (blancos moleculares) que participan 

en la supervivencia, el crecimiento y la diseminación de las células cancerosas. La 

diferencia principal de este tipo de terapias, con respecto a la quimioterapia, es que en esta 

última los fármacos tradicionales actúan contra toda la célula, en cambio las terapias 

http://www.cancer.gov/dictionary?CdrID=46580&lang=spanish
http://www.cancer.gov/dictionary?CdrID=46580&lang=spanish
http://www.cancer.gov/dictionary?CdrID=45622&lang=spanish
http://www.cancer.gov/dictionary?CdrID=46580&lang=spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045364&version=Patient&language=Spanish
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dirigidas buscan marcadores específicos de los cánceres (proteínas o genes) en los cuales 

actuar [9-11]. En general, la mayoría de las terapias dirigidas utilizan moléculas pequeñas 

o anticuerpos monoclonales2. Las moléculas pequeñas actúan dentro de la célula, mientras 

que los anticuerpos son demasiado grandes para entrar a ella y actúan en blancos 

superficiales o fuera de ella. Algunas de las terapias dirigidas se enlistan a continuación: 

► Inhibidores de transducción de señales: bloquean la actividad de moléculas 

participantes en la transducción de señales, interrumpiendo la ruta de señalización, y 

como consecuencia interfiriendo en el crecimiento de un tumor.  

 

► Inductores de apoptosis: las células cancerosas han desarrollado estrategias que 

evitan la apoptosis. Los inductores de la apoptosis evaden estas estrategias para 

causar la muerte de las células cancerosas. 

 

► Inhibidores de la angiogénesis: para que los tumores crezcan rápidamente, éstos 

desarrollan vasos sanguíneos nuevos (angiogénesis) que le suministran de nutrientes 

y oxígeno. Con este tipo de inhibidores se busca bloquear la formación de vasos 

sanguíneos nuevos y disminuir o detener el crecimiento de los tumores. 

 

► Terapia hormonal: el blanco de este tratamiento son las hormonas producidas por el 

cuerpo que participan en el crecimiento de las células cancerosas. Se busca inhibir o 

interferir la acción de estas hormonas para detener el crecimiento de los tumores. 

 

► Inmunoterapia: tratamiento que ayuda a estimular o potenciar al sistema inmune y con 

ello destruir a las células cancerosas. Algunos de éstas contraatacan las señales 

inmunosupresoras producidas por las células cancerosas y otras ayudan a fortalecer el 

sistema inmune para que funcione mejor. Un tipo de inmunoterapia utiliza anticuerpos 

monoclonales que se unen a la superficie de las células cancerosas que expresan 

moléculas blanco que no tienen las células normales.  

Las terapias dirigidas pueden tener efectos secundarios como diarrea, problemas de 

hígado, problemas de piel, síntomas similares a gripe, fiebre, escalofríos, debilidad, mareos, 

náuseas, vómito, dolor de músculos o de articulaciones, fatiga, dolor de cabeza, problemas 

ocasionales para respirar, presión arterial baja o alta, recuentos sanguíneos más bajos, 

problemas de coagulación y curación de heridas, producción debilitada de 

espermatozoides, supresión inmunitaria y riesgo de reacciones de hipersensibilidad 

(alergias) graves o hasta fatales. Este tipo de terapias tiene limitaciones, por ejemplo, las 

células cancerosas pueden hacerse resistentes a dichas terapias, y además, los fármacos 

para algunos blancos identificados son difíciles de formular [9-11]. 

 

                                                             
2 Anticuerpos creados artificialmente a partir de una célula híbrida proveniente de la fusión de una célula madre del 
sistema inmune y una célula plasmática tumoral capaz de unirse a moléculas y /o células del organismo. Estos anticuerpos 
pueden unirse a células cancerosas.  

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046529&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000306496&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046312&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045020&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046580&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000318813&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000450108&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000441269&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000390302&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046476&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000443292&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000390324&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000044041&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045020&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045333&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045020&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045715&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000321374&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR00000462668&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046066&version=Patient&language=Spanish
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1.2.3. Tratamientos nuevos o alternativos 

Recientemente, se han propuesto terapias alternas que buscan ser más eficientes, locales 

(sólo afecten al tumor) o menos agresivas causando efectos secundarios menores en el 

paciente, mejorando así la supervivencia del paciente y su calidad de vida. 

► Terapias biológicas: Existen algunas terapias biológicas que no se consideran 

terapias dirigidas debido a que no actúan en un blanco molecular específico [9-11]. 

Dentro de ellas podemos encontrar: 

 

▼ Vacunas anticáncer: contienen antígenos asociados con diferentes tipos de cáncer 

para aumentar la reacción del sistema inmune al tumor. Algunas vacunas se dirigen 

a las células cancerosas para destruirlas o para impedir su crecimiento, mientras 

que otras se dirigen a células sanas para intensificar su habilidad para combatir los 

cánceres. Estas terapias pueden provocar reacciones alérgicas graves. 

 

▼ Terapia vírica oncológica: consiste en la destrucción directa de las células 

cancerosas a partir del uso de virus. Los virus pueden infectar tanto las células 

cancerosas como las normales, pero tienen poco efecto sobre las células sanas, 

mientras que en las células cancerosas los virus se reproducen provocando su 

muerte. Uno de los retos al utilizar virus es que estos pueden ser destruidos por el 

sistema inmunitario antes de que tengan oportunidad de atacar un tipo de cáncer. 

Ningún virus oncolítico ha sido aprobado en Estados Unidos; sin embargo, el H101 

(forma modificada de adenovirus) fue aprobado en China, en 2006, para el 

tratamiento de pacientes con cáncer de cabeza y cuello. Los efectos secundarios 

de esta terapia pueden incluir síntomas parecidos a la gripe y síndrome de lisis 

tumoral3. 

 

► Ablación: consiste en la destrucción total de las células cancerosas a través de la 

aplicación de temperaturas extremas o químicos. Existen diversos tipos de ablación 

dependiendo de los agentes utilizados para eliminar a los tumores [14]. 

 

▼ Crioterapia o crioablación: usa frío extremo para destruir a las células cancerosas. 

Las células son congeladas con líquidos criogénicos (nitrógeno líquido, con 

temperatura de -195 ºC) hasta que mueren. Después del tratamiento el tejido se 

deshiela formándose una costra, la cual se cae o es eliminada por el sistema inmune 

después de algunas semanas. Esta terapia es local tratando sólo la zona afectada. 

Los efectos secundarios incluyen dolor, molestia en el área tratada, sangrado y daño 

en el tejido sano circundante debido al frío. 

 

▼ Termoablación: Consiste en la aplicación de calor elevando la temperatura del 

organismo por arriba de los 60 ºC. Este aumento de temperatura provoca cambios 

                                                             
3 Desequilibrio del metabolismo caracterizado por una alta concentración de ácido úrico, potasio y fósforo en sangre tras 
la muerte de células cancerosas. Esto puede ocurrir en pacientes tratados con quimio o radioterapia. 

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046356&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000257519&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046086&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000615576&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000626342&version=Patient&language=Spanish
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fisiológicos en el tejido, como coagulación y carbonización, causando necrosis del 

tumor. Los efectos secundarios corresponden a quemaduras, inflamación y dolor. 

Esta técnica se abordará más en detalle en la siguiente sección. 

▼ Ablación química: es la eliminación de los tumores a través del uso de sustancias 

químicas, que destruyen a las células cancerosas. Para este tipo de ablación se han 

utilizado inyecciones intratumorales de etanol y ácido acético. 

 

► Terapia fotodinámica: Consiste en usar luz para activar medicamentos que se vuelven 

citotóxicos al producir especies reactivas de oxígeno destruyendo a las células 

malignas. El fármaco (agente fotosensibilizante) responde a luz de una cierta longitud 

de onda específica, produciendo forma excitada del oxígeno molecular provocando 

destrucción oxidativa, oclusión de vasos sanguíneos, y en algunos casos inflamación 

que activa una respuesta inmune del cuerpo. Este tipo de terapia se utiliza sobre todo 

para tratar cáncer de piel, debido a que la luz empleada no puede penetrar al interior 

del cuerpo. Los efectos secundarios de esta terapia son temporales y pueden hacer 

que la piel de algunos pacientes sea sensible a la luz hasta por 6 semanas posteriores 

al tratamiento, también puede dañar el tejido sano cercano a la zona tratada causando 

quemaduras, inflamación y dolor [12]. 

 

► Terapia génica: Esta terapia utiliza los genes para tratar una enfermedad. 

Comúnmente se remplazan genes defectuosos por genes normales, o se buscan 

mutaciones en genes que causan una respuesta favorable en ciertos pacientes con 

cáncer o a respuestas positivas a ciertos fármacos. Por ejemplo, se busca el reemplazo 

de genes supresores de tumor (detienen la multiplicación celular), el bloqueo de la 

expresión de un oncogen (estimula la multiplicación celular), inserción de genes 

supresores de angiogénesis, la introducción de genes que producen una citocina (para 

estimular el sistema inmune) o la inserción de genes en células cancerosas para 

hacerlas sensibles a quimio y radioterapia. Todavía es una terapia experimental4 [9-11]. 

 

► Nanoterapias: uso de nanopartículas para el transporte de fármacos específicos y su 

liberación controlada en las células cancerosas. Existen diversas nanoestructuras 

conocidas como nanojaulas que contienen fármacos; éstas son dirigidas al tumor y una 

vez ahí pueden abrirse (modificando la estructura física o química de la nanopartícula) 

permitiendo la liberación y entrega del fármaco. Otra opción es el uso de nanopartículas 

para calentar de forma local a las células cancerosas; que se abordará más adelante 

[13, 15]. 

Aunque se han mencionado una gran variedad de terapias diferentes, todas presentan 

algún tipo de limitación por lo que actualmente se recurre a combinar varios tratamientos 

para incrementar el éxito en su lucha contra los diversos tipos de cáncer. En general, se 

                                                             
4 La Administración de Alimentos y Drogas de Estados Unidos de América acaba de aprobar la primera terapia génica 

comercial en su país. El tratamiento busca un mejor pronóstico para pacientes con leucemia linfoblástica aguda [16]. 



 Reinher R. Pimentel Domínguez 

 

 
 

 

 E
fe

ct
o

 d
e
 l
a
 t

e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 e

n
 u

n
 m

o
d

e
lo

 i
n

 v
iv

o
 a

p
lic

a
d

a 
a
 t

ra
vé

s 
d

e
 m

ic
ro

ca
le

n
ta

d
o

re
s 

d
e
 f

ib
ra

 ó
p

ti
ca

 

13 
 

utiliza alguna de las terapias mencionadas anteriormente en combinación con radioterapia, 

quimioterapia o en caso extremo con cirugía.  

1.3. Termoterapias 

Además, de las terapias mencionadas en la sección anterior, existen propuestas que aún 

siguen en fase experimental o empiezan a ser evaluadas en pruebas clínicas. Una de las 

propuestas atractivas e importantes es la terapia térmica (o termoterapia). Esta consiste en 

la administración de calor, proveniente de fuentes externas al cuerpo humano, a un tejido 

específico con el objetivo de destruir a las células cancerosas o disminuir el tamaño de los 

tumores. En esta terapia se utilizan temperaturas por encima de la temperatura basal del 

cuerpo humano, es decir, 37.5 ºC, provocando cambios fisiológicos en las células 

cancerosas y como consecuencia causando su muerte (en la siguiente sección se 

expondrán estos efectos termobiológicos). 

Los tratamientos térmicos modernos de tumores datan de principios del siglo XX, en 1909, 

cuando Schmidt sugirió el uso de calor para potencializar el efecto de la radioterapia en 

pacientes con cáncer. En 1937, se celebró la primera conferencia internacional en 

hipertermia; y fue hasta la década de los 60's cuando las termoterapias se desarrollan de 

manera más importante a nivel mundial [17-26]. Anualmente cerca de 100,000 pacientes 

con cáncer son tratados con termoablación [27]. 

Actualmente, las termoterapias representan una alternativa a los tratamientos estándar 

anticáncer ya que además de ser efectivos erradicando los tumores, presentan ventajas 

como la reducción de mortalidad, costos menores, guiado en tiempo real por imagenología, 

y la habilidad para realizar procedimientos de ablación en pacientes ambulatorios5 [28-31]. 

Además, los efectos secundarios de las terapias térmicas que no sobrepasan los 44 ºC son 

pocos frecuentes y no afectan al tejido sano. Los efectos adversos dependen de la técnica 

con la cual se induce la elevación de temperatura y de la parte del cuerpo a tratar, pero 

pueden incluir efectos leves como quemaduras, ampollas, molestias o dolor, inflamación de 

tejidos, coágulos, diarrea, náuseas y vómitos, y efectos secundarios más graves como 

enfermedades cardíacas y vasculares, daño en piel, músculos y nervios cercanos al área 

tratada; sin embargo, muchos de estos efectos son temporales [32]. 

Existe un vasto número de estudios que demuestran la eficacia de las termoterapias como 

tratamiento anticáncer, en diferentes tipos de modelos (in vitro, ex vivo, in vivo y estudios 

clínicos) y tipos de cáncer. Por mencionar sólo unos pocos, se ha utilizado radiofrecuencia 

para calentar carcinomas de conejos hasta los 47 °C, obteniendo la destrucción completa 

de los tumores en 75% de los casos [17]. Mediante calentamiento láser también se ha 

logrado reducir y destruir cáncer de hígado en ratones [33-36]. También, se ha explorado 

el uso de diferentes nanopartículas para la remisión de tumores, usando nanopartículas 

magnéticas de óxido de hierro recubiertas de proteínas en un modelo de glioblastoma 

                                                             
5 Paciente que visita un hospital por un diagnóstico o tratamiento sin pasar la noche en él. 

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045634&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000306496&version=Patient&language=Spanish
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multiforme de rata, logrando prolongar la vida de los animales al reducir el volumen de los 

tumores [37]. Además, se ha demostrado la eficacia de nanovarillas de oro en células de 

astrocitoma [38] o en células NITH-3T3 [39]. Incluso, se ha probado el uso de nanotubos 

de carbono en cultivos de células RENCA, reduciendo hasta 62 veces la viabilidad al ser 

irradiados con un láser durante sólo 30 segundos [40]. Por otra parte, se ha empleado luz 

para inducir calor en humanos con cáncer de hígado obteniendo que en el 95% de los casos 

se logró necrosis completa del tumor con un margen de seguridad de 5 mm, sin evidencia 

de recurrencia [41]. Además, se ha demostrado que la hipertermia puede inhibir la 

angiogénesis en modelos in vitro (células endoteliales incubadas por 1 hora a 43 ºC) [42]. 

Las terapias térmicas pueden clasificarse en dos grupos, dependiendo del incremento de 

temperatura que se utilice: terapias de ablación térmica (termoablación) e hipertermia. Los 

tratamientos por hipertermia son aquellos en donde se utilizan rangos de temperaturas o 

dosis de calor “bajas”, alcanzando entre 38-46 ºC, mientras que en las terapias por ablación 

se utilizan temperaturas por encima de los 46 ºC, pudiendo llegar hasta los 250 ºC o más. 

Algunos autores también dividen a la hipertermia en diferentes subgrupos: la hipertermia 

baja, la hipertermia moderada (o media) y la hipertermia extrema, con rangos de 

temperatura que oscilan entre 38-42 ºC, 42-44 ºC y 44-46 ºC, respectivamente [6, 14, 15, 

18-20, 32, 43-45]. La figura 2 muestra el rango de temperaturas utilizados para las 

diferentes terapias térmicas. 

La diferenciación entre hipertermia y termoablación proviene de los cambios fisiológicos 

que sufren las células o los tejidos dependiendo de la temperatura alcanzada. Diversos 

estudios en cultivos celulares y tejidos muestran que para rangos de temperatura de entre 

40-45 ºC las células cancerosas pueden sufrir daño o provocar la inducción de moléculas 

señalizadoras finalizando en muerte por apoptosis. Por arriba de los 46 ºC se observan 

otros fenómenos biológicos como la desnaturalización de proteínas, coagulación o 

carbonización de los tumores provocando necrosis, que es una muerte celular mucho más 

rápida y con respuesta inflamatoria [14, 18, 35, 44-50]. Se ha propuesto que el rango 

apropiado para la hipertermia debe ser entre 41.5-42 °C, con una temperatura óptima de 

42 °C, sin embargo, se ha observado que un rango de temperaturas de 46‑55 °C pueden 

incrementar la proporción de células muertas [17, 51, 52]. La destrucción de tumores en 

modelos in vitro requiere temperaturas entre 42-43 °C, sin embargo, en tumores animales 

y humanos aumentan a 45-50 °C para contrarrestar el efecto de enfriamiento del tejido 

debido al flujo sanguíneo, dependiendo de la irrigación del tejido [17].  
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Figura 2. Rangos de temperatura utilizados en terapias térmicas y diferentes fenómenos que se 

aprecian en un organismo debido al incremento de temperatura. 

 

1.4. Efectos biológicos consecuencia de las 

termoterapias  

Los efectos fisiológicos provocados por un aumento de temperatura, por arriba de la 

temperatura basal del cuerpo, son muy variados y van desde la liberación de moléculas que 

pueden inducir muerte celular por diferentes rutas, pasando por daño a estructuras a nivel 

celular o tisular, hasta efectos a nivel sistémico como la activación de células del sistema 

inmune. Asimismo, los efectos dependen fuertemente del aumento de temperatura 

alcanzado, el tiempo en que se administra el calor, o de la zona calentada, es decir, si la 

terapia es de cuerpo entero o local. A continuación, se presentan los efectos 

termobiológicos consecuencia de las termoterapias. 

 

1.4.1. Estructuras celulares 

El estrés térmico al cual se somete un tejido induce una variedad de respuestas celulares 

dependiendo de la temperatura, la duración y del tipo de tejido. La dosis de energía térmica 

necesaria para inducir muerte celular (necrosis) está relacionada con la cantidad de energía 

requerida para la desnaturalización de las proteínas celulares. Estas biomoléculas son 

desnaturalizadas por calor, debido a cambios en su estructura cuaternaria, ya que los 

enlaces que mantienen su conformación son débiles y el calor (energía cinética) los rompe. 

Generalmente, los efectos citotóxicos son consecuencia directa de la desnaturalización de 
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las proteínas de membrana, citoplásmicas y nucleares. La tabla 1 resume las 

consecuencias termobiológicas a nivel celular. 

La membrana plasmática es una de las estructuras celulares que más alteraciones sufre 

por calor, debido a su compleja composición molecular de lípidos y proteínas. Los lípidos 

que conforman la membrana cambian de una fase cristalina fuertemente empaquetada y 

ordenada a una fase de gel menos ordenada aumentando su fluidez. Este cambio 

incrementa la permeabilidad facilitando la difusión dentro o fuera de la célula. El cambio en 

la permeabilidad tiene repercusiones importantes como la entrada de agua a la célula, que 

puede provocar eventualmente la muerte celular, también se puede inhibir la difusión 

facilitada o alterar la concentración intracelular de varios iones (Na+, Mg2+, K+, Ca2+), 

resultando en un cambio en el potencial de membrana. Un aumento de la permeabilidad 

membranal también puede causar una caída en el pH citosólico (acidosis). El calor puede 

inactivar proteínas de membrana, impidiendo el transporte transmembranal o alterando los 

receptores de superficie, que son vitales para diferentes rutas de señalización [21, 23, 35, 

39, 65, 66]. Además, la alta permeabilidad de las células puede mejorar el suministro de 

fármacos antitumorales. 

Por otra parte, la hipertermia incrementa la expresión del receptor de inositol trifosfato, que 

regula la liberación de Ca2+. Un incremento intracelular de este ion puede provocar el mal 

funcionamiento de proteínas y del citoesqueleto, lo que conlleva a la muerte celular. El Ca2+ 

puede desencadenar cascadas de señalización, como vías de la apoptosis o necrosis [21, 

23, 35]. 

La hipertermia también provoca la desestabilización del citoesqueleto. El calor moderado 

puede llevar a la reorganización de los filamentos de actina; mientras que un exceso de 

calor colapsa las redes de tubulina, actina, filamentos intermedios y microtúbulos debido a 

su despolimerización. La ruptura del citoesqueleto cambia la forma de la célula, se pierde 

la correcta localización de los organelos, el aparato de Golgi y el retículo endoplásmico se 

fragmentan y el número de mitocondrias y lisosomas disminuye. La pérdida del 

citoesqueleto puede provocar anoikis6 [23, 35, 39, 66]. El calor también puede 

desnaturalizar las fibras de colágena de la matriz extracelular 7 [67, 68]. 

Otras alteraciones provocadas dentro de la célula debido al calentamiento incluyen cambios 

en las mitocondrias, como vesiculación de la membrana interna, aumento del espacio 

intermembranal y la formación de gránulos densos. La hipertermia promueve la fuga de 

protones a través de la membrana interna de la mitocondria y mejora la fosforilación 

oxidativa8. La pérdida de mitocondrias y un desacoplamiento de la fosforilación oxidativa 

son responsables de una caída abrupta en los niveles de ATP. Asimismo, se incrementa la 

permeabilidad de la membrana interna de la mitocondria, y se pueden generar especies 

reactivas de oxígeno (ROS) [23, 35, 66, 69]. Cambios en los niveles de ATP y ROS pueden 

provocar muerte celular. Por otra parte, también puede ocurrir daño en los lisosomas debido 

                                                             
6 Muerte celular por desprendimiento de la célula de la matriz extracelular. 
7 Los tumores se caracterizan por tener una acumulación excesiva y aberrante de matriz extracelular [67]. 
8 Proceso metabólico para producir ATP (fuente de energía de la célula). 
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a hipertermia; las enzimas lisosomales pueden modificarse y/o liberarse en el citoplasma, 

causando acidosis [21, 35]. El daño térmico al dañar proteínas y organelos en el citoplasma 

es capaz de inducir autofagia9 [70]. 

 

Componentes celulares Alteraciones funcionales 

Membrana celular 

• Alteraciones en la fluidez, estabilidad y estructura. 

• Deficiencia en el transporte de iones (Ca2+, Na+, Mg2+, K+). 

• Modificación del potencial de membrana. 

• Modulación de las bombas y daño del transporte transmem
branal. 

Citoplasma 

• Desnaturalización de la estructura y función de proteínas. 

• Deficiencia de la síntesis de proteínas. 

• Agregación de proteínas. 

• Inducción de la síntesis de chaperonas (proteínas de choqu
e térmico). 

Citoesqueleto 

• Desensamble de los polímeros de actina y microtúbulos. 

• Alteración de los husos mitóticos y la organización del centr
osoma. 

• Cambios en la forma celular. 

Mitocondria 

• Amplificación de la permeabilidad de la membrana interna. 

• Despolarización del potencial de membrana mitocondrial. 

• Reducción de la producción de ATP. 

• Generación de especies reactivas de oxígeno. 

• Alteración del transporte de Ca2+ a través de la membrana 
mitocondrial. 

Retículo Endoplásmico 
• Estrés debido a la excesiva acumulación de proteínas desn

aturalizadas. 

Núcleo 

• Alteración en la síntesis de ADN/ARN. 

• Inhibición de las enzimas reparadoras del ADN. 

• Alteración en la conformación del ADN. 

• Modificación de la expresión de genes y señalización extrac
elular. 

 
Tabla 1. Cambios en la fisiología celular inducidos por hipertermia. Tabla modificada de [23] y [51]. 

 

 

                                                             
9 Autofagia es el mecanismo celular en el que vesículas secuestran proteínas y organelos del citoplasma dañados o 
envejecidos (obsoletos) para degradar y reciclar estos componentes en el lisosoma, y generar energía [5, 70]. 
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Otros efectos biológicos debido al estrés térmico dentro de la célula son daños a nivel 

nuclear y en el procesamiento del ARN y ADN. El calor destruye el nucléolo. La síntesis y 

polimerización de ARN y ADN decrece. La síntesis de proteínas y ARN puede ser inhibida 

durante el calentamiento, el empalme de ARN es afectado fuertemente por choque térmico. 

La doble hélice del ADN se rompe debido a la desnaturalización proteica. También, se 

desnaturalizan e inactivan las enzimas encargadas de reparar al ADN, como la ADN-

polimerasa y enzimas ligantes. Los procesos de replicación y transcripción del ADN se ven 

afectados. Además, las proteínas desnaturalizadas precipitan en la cromatina nuclear. 

Asimismo, se ha observado la sobreexpresión e inhibición de ciertos genes, como los de la 

familia de las proteínas de choque térmico (HSP) [21, 23, 35, 51, 66]. 

Por otra parte, las células también exhiben una variación a la temperatura dependiendo de 

la fase del ciclo celular en la que se encuentren. Las células en división son las más 

sensibles al calor. Durante la fase G1 mueren inmediatamente después de la hipertermia. 

Durante la fase S de la mitosis, las células son más susceptibles al calor, debido a que el 

ADN está siendo sintetizado. Nuevos fragmentos de ADN pueden unirse incorrectamente o 

contienen cromatinas aberrantes, en este caso la célula muere por el daño producido en 

los cromosomas. La hipertermia también causa alteración en los husos mitóticos y la 

organización del centrosoma [21, 23, 51]. 

 

1.4.2. Muerte celular 

Como se mencionó en las secciones pasadas, la motivación principal de usar calor como 

terapia es la destrucción parcial o total de un tumor, es decir, que las células que constituyen 

al tumor mueran. Una vasta cantidad de investigaciones muestran que la necrosis no es la 

única vía por la que una célula puede morir debido al calor. El efecto citotóxico de la 

hipertermia puede inducir rutas de señalización que resultan en muerte por apoptosis [22, 

51]. La muerte celular, apoptosis o necrosis, depende en parte de la naturaleza de la señal 

de muerte, el tipo de tejidos, la etapa de desarrollo del tejido y el medio fisiológico, así como 

también del tipo de estímulo y/o el grado del estímulo. En algunos casos el estímulo 

determina si las células mueren por apoptosis o necrosis. A dosis bajas, una variedad de 

estímulos dañinos tales como calor, irradiación, hipoxia y fármacos anticáncer pueden 

inducir apoptosis, pero estos estímulos pueden resultar en necrosis al administrar dosis 

altas [71]. Diversas investigaciones tanto en cultivos celulares como en tejidos demuestran 

que temperaturas por arriba de los 41 °C pueden inducir muerte celular por apoptosis; 

mientras que una exposición a temperaturas por arriba de los 50 °C está asociada con 

muerte celular por necrosis, que es mucho más rápida [47, 52].  

► Necrosis: Además de los estudios que ya se mencionaron en las secciones anteriores, 

existe una vasta evidencia que demuestra la inducción de necrosis como un efecto de 

las termoterapias. Por ejemplo, en cultivos las células mueren por necrosis al elevar su 

temperatura a más de 52 °C; en este estudio se sugiere la muerte debido a la pérdida 
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de la integridad de membrana celular [38]. Por otro lado, también se ha demostrado la 

regresión completa de los tumores debido a necrosis al ser calentadas por 30 min a 

43.5 °C [57], la inducción de necrosis debido a termoterapia en hígado de ratón [35] y 

necrosis progresiva tanto en tejido normal como canceroso cuando se alcanzan 

temperaturas de 45 °C, en tejidos de perros, ovejas, y cerdos [56]. Asimismo, se han 

hecho distintas pruebas en humanos, por ejemplo, en pacientes con tumores 

viscerales, se han observado que al calentarlos durante 15 minutos a 50 °C existe 

necrosis coagulativa [56].  

 

► Apoptosis: La hipertermia es capaz de inducir apoptosis en muchas líneas celulares y 

en tejidos vivos por diferentes vías [23, 51, 72]. La hipertermia incrementa la muerte 

celular apoptótica a través de la activación de TNFα, que es una citocina que contribuye 

en procesos fisiológicos y patológicos y desempeña un papel fundamental en la 

iniciación de la activación de cascadas de otras citocinas y factores de crecimiento en 

proliferación, apoptosis e inflamación a través de activación de fosfolipasas, cinasas 

MAP y NF-κB. TNFα también induce la liberación de especies reactivas de oxígeno 

(ROS) resultando en apoptosis. Esta citocina también puede inducir necrosis [72-74]. 

Wang y sus colaboradores demostraron que la concentración de TNFα aumenta al 

inducir un incremento de temperatura (42 °C) en glioma C6 de rata, provocando así un 

aumento en las células muertas por apoptosis en comparación al grupo control [72]. De 

manera similar, Zhang y su equipo encuentran un máximo en los niveles de TNFα 

60 min después de tratar células de glioma C6 a la misma temperatura [75]. Además, 

se ha observado que junto con TNFα, la hipertermia puede modificar los niveles de 

otras moléculas de señalización de muerte celular. Se ha reportado un incremento en 

la expresión de cinasa MAP38 y una disminución en los niveles de NF-κB. También se 

ha reportado un aumento en los niveles de ROS [72]. Asimismo, se ha reportado que 

la hipertermia puede alterar la expresión de los genes Bax y Bcl-2 [23, 76, 77], los 

cuales participan en la regulación de eventos apoptóticos mitocondriales [71]. También, 

se han observado alteraciones en mitocondrias como cambios en el potencial de 

membrana que puede llevar a la permeabilidad de la membrana exterior de la 

mitocondria resultando en liberación de citocromo C, que activa caspasa 9 y un 

mecanismo dependiente de Apaf-1; caspasa 9 activa la caspasa 3 que conducen a la 

apoptosis [74, 76, 77]. 

 

1.4.3. Sistema inmune 

Además de los diferentes efectos biológicos ya mencionados, la terapia hipertérmica 

también estimula una respuesta del sistema inmune, lo que no resulta extraño ya que el 

calor es un daño físico en el cuerpo del paciente. Después de la aplicación de la terapia 

hipertérmica se ha observado inflamación, enrojecimiento e hinchazón, molestia y dolor en 

la zona tratada, sugiriendo que los cambios inflamatorios inducidos por el calor están 
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asociados con modificaciones en los niveles de citocinas [17, 21, 35, 44]. En algunos casos, 

el calor estimula el sistema inmune y puede inhibir el crecimiento de tumores. Estudios en 

cultivos celulares y en hipertermia de cuerpo entero han demostrado diferentes reacciones 

inflamatorias que pueden contribuir a la muerte de células tumorales y sanas. Además, la 

hipertermia puede causar alteraciones en células del sistema inmune como linfocitos, 

natural killers (NKs), células Kupffer, macrófagos y células T [35, 78].  

Una mayor respuesta inmune se ha observado principalmente en terapia hipertérmica de 

cuerpo entero, probablemente debido a que es una terapia sistémica. En pacientes tratados 

en baños térmicos se ha notado la elevación en los niveles de interlucinas1, 6, 10 y de 

TNFα. Además, se ha observado que las células T disminuyen mientras las NKs 

incrementan en número conforme se desarrolla la terapia; sin embargo, las NKs mueren 

por apoptosis y el rango de apoptosis incrementa significativamente al día siguiente a la 

terapia, comparado con los rangos anteriores a la terapia. También, se han reportado 

alteraciones en subpoblaciones de linfocitos en sangre y apoptosis en células CD4-T 

durante la hipertermia [21, 35, 51, 78]. 

Por otra parte, en estudios in vitro se ha reportado el incremento de la proliferación de NKs 

acompañada de la estimulación de HSPs10 [51] y la inducción de apoptosis en linfocitos 

sanos [78]. En estudios de hipertermia local, se ha observado la actividad de macrófagos y 

células T, que son estimuladas rápidamente por la termoterapia [35]. 

 

1.4.4. Niveles de oxígeno y pH 

El suministro de oxígeno, nutrientes y la acidez de un tumor están íntimamente relacionados 

con el flujo sanguíneo. La vasculatura tumoral anormal, favorece la hipoxia (niveles bajos 

de oxígeno), la acidosis (microambiente ácido debida a un pH bajo) y desprovee de energía 

al ambiente intratumoral por falta de nutrientes [21, 22, 35, 42, 51, 53, 60]. Los cambios 

ocurridos en el tumor debido al calentamiento, como reducción del flujo sanguíneo, 

hinchazón endotelial, hemorragias y microtrombosis, intensifican los fenómenos de hipoxia 

y acidosis. Además, se ha demostrado que la hipertermia incrementa el metabolismo y 

repercute en el consumo del oxígeno [21, 57]. También, se ha reportado que el calor induce 

un cambio en el pH de los tejidos; por ejemplo, el pH disminuye de 6.92 a 6.71 en un tumor 

SCK de ratón cuando es calentado a 43.5 °C por 30 min; el pH cambia debido a un 

incremento de metabolitos ácidos como el ácido láctico [53]. 

                                                             
10 HSP: heat shock protein o proteínas de choque térmico. Las células han desarrollado mecanismos para protegerse ante 
una serie de daños, como el calor, evadiendo así la muerte. El calor provoca estrés en las células, por ello éstas activan 
una vía de señalización que conduce a la expresión transitoria de HSPs. La expresión de estas proteínas permite sobrevivir 
a las células en condiciones desfavorables. La función principal de las HSPs es ayudar en el re-plegamiento correcto de 
proteínas mal plegadas, recuperando su forma nativa, o asistiendo en su eliminación si fueron dañadas irreversiblemente 
(que provocaría una pérdida funcional de la proteína) [23, 66, 79, 80]. 
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No obstante, la hipoxia y la acidosis también han sido utilizadas para acelerar y aumentar 

los efectos terapéuticos anticáncer. Potenciar estos fenómenos mediante hipertermia ha 

permitido que, en combinación con las terapias convencionales, se obtenga una reducción 

significativa del tamaño del tumor. Un ambiente ácido a temperaturas elevadas puede 

potenciar la respuesta de células cancerosas a ciertos fármacos; mientras que los cambios 

en oxigenación mejoran la radioterapia11 en combinación con hipertermia. La hipertermia 

en combinación con quimioterapia incrementa el éxito para destruir muchos tumores debido 

a que el calor altera la farmacodinámica y farmacocinética de las drogas anticáncer [23, 44, 

45, 51, 53]. Hipertermia y radiación actúan sinérgicamente, induciendo un incremento en la 

muerte celular, incluso a temperaturas bajas; células hipóxicas, con deficiencia nutrimental 

o pH ácido, son más sensibles a la combinación de calor y radiación. La hipertermia también 

puede provocar vasodilatación, y con ello aumenta la microcirculación local del tumor, que 

produce un flujo sanguíneo en su centro, esto mejora la oxigenación, haciendo 

radiosensible al tumor; la radiosensibilización disminuye los tiempos de radioterapia. 

Además, el aumento de la circulación en el tumor también mejora la entrega de fármacos 

en el tumor haciendo más eficiente la quimioterapia [15, 24, 43-45, 61-63].  

Estudios de hipertermia en combinación con radioterapia o quimioterapia han sido 

evaluados en el tratamiento de diferentes tipos de cáncer como sarcoma, melanoma y 

cánceres de cabeza y cuello, cerebro, pulmón, esófago, seno, vejiga, recto, hígado, cuello 

uterino. La mayoría de estos estudios han mostrado la reducción significativa del tumor y/o 

la reducción en el número de dosis, por ejemplo, se ha observado que la combinación de 

la hipertermia con la radioterapia ayuda a la regresión completa del tumor en 60-70% [62]. 

En contraste, no se ha demostrado un aumento significativo en la supervivencia de los 

pacientes en algunos de estos estudios [18, 32, 61, 63, 64].  

 

1.4.5. Flujo sanguíneo 

Cuando un tejido sano es sometido a calentamiento, unos pocos grados centígrados por 

encima de su temperatura, existe un considerable incremento en el flujo sanguíneo, 

acompañado por vasodilatación y un aumento en la permeabilidad de la pared vascular; 

mientras que un exceso de calor puede ocasionar la ruptura de las vasculaturas seguidas 

de necrosis del tejido [21, 53]. Por otro lado, la vasculatura anormal de un tumor hace que 

éstos sean más susceptibles a la aplicación al calor que los tejidos normales, debido a la 

alta densidad de vasos sanguíneos que poseen y que son heterogéneos y tortuosos 

contribuyendo a una red circulatoria ineficiente. La vasculatura se hace más caótica en el 

centro del tumor, haciendo que el flujo sanguíneo en esta parte sea mínimo. Además, el 

flujo en tejido normal adyacente al tumor es mayor que el flujo en tejido normal lejano, 

debido a la angiogénesis [21, 42, 53, 54].  

                                                             
11 El oxígeno es un radiosensibilizador. Se cree que el oxígeno aumenta la generación de radicales libres al ser utilizados 
en radioterapia. 

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000270740&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045562&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046501&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046555&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000045135&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046133&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046408&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046133&version=Patient&language=Spanish
http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000046312&version=Patient&language=Spanish
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Gracias a la ineficiente red vascular en un tumor, la disipación de calor es mucho más lenta 

que en un tejido sano, ya que el flujo sanguíneo sirve como disipador del calor por procesos 

convectivos. Estudios teóricos muestran que el flujo sanguíneo determina la extensión del 

daño durante la aplicación de calor. El efecto neto del calor en las microvasculaturas de un 

tumor está determinado por el equilibrio entre la conducción térmica y la disipación. Por 

este motivo, los tumores actúan como reservorios de calor, haciéndolos más sensibles a 

incrementos de temperatura, presentando un umbral de daño más bajo que los tejidos 

normales, ver figura 3. Como la vasculatura varía considerablemente dependiendo del 

tumor, la respuesta a la hipertermia es específica de cada tumor, sin embargo, los tumores 

pueden ser destruidos selectivamente a temperaturas de 41-47 °C [21, 35, 38, 42, 43, 53, 

55, 56].  

 

 

Figura 3. Los tumores actúan como reservorios de calor. Al calentar un tejido sano los vasos 

sanguíneos se dilatan incrementado el flujo de sangre, por lo que el tejido se enfría. En cambio, en 

un tumor los vasos no se dilatan, y en algunos casos éstos colapsan, en consecuencia, el tumor no 

puede librase del calor y, por lo tanto, actúa como una trampa de calor. Imagen adaptada de [32]. 

Diversas investigaciones han evaluado el efecto de la hipertermia en la microcirculación de 

los tumores. Por ejemplo, se ha estudiado el cambio en el flujo sanguíneo en sarcoma de 

pie de rata, observando que el flujo después de 1 hora de tratamiento a 42 °C se reduce 

progresivamente hasta llegar a cero, regresando a valores normales después de 12 horas; 

mientras que para un tejido sano el flujo regresa a la normalidad 60 min posteriores al 

tratamiento [17]. También se ha reportado que el flujo sanguíneo en sarcomas de rata se 

reduce a la mitad tras 40 min de calentamiento a 41 °C, y para tratamientos de 30 min a 42-
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44 °C se notó una oclusión de larga duración acompañada de la ruptura de vasos 

sanguíneos y hemorragia [53]. Por su parte, Karner y sus colegas indican que el flujo 

sanguíneo durante hipertermia aumenta para temperaturas de 42.5 °C o menores, mientras 

que para temperaturas mayores a 43 °C disminuye [57]. En contraste, también se ha 

reportado que el flujo permanece casi inalterado durante el tratamiento hipertérmico en 

varios tipos de tumores; sin embargo, horas después de la terapia el flujo disminuye [21].  

También, se ha aprovechado reducir el flujo sanguíneo para incrementar el daño causado 

por el calor. De esta manera, Nikfarjam y sus colaboradores aumentan hasta en 20% el 

tamaño de la lesión (necrosis) al inducir una oclusión en la vasculatura del hígado [35, 55]. 

Recientemente se ha reportado, la evacuación prequirúrgica de fluido (componentes 

císticos) en tumores cerebrales humanos mediante aspirado, para aumentar el efecto de la 

terapia térmica, obteniendo mejores resultados [58]. 

No sólo se ha demostrado la variación del flujo sanguíneo en varios tumores, sino que 

diversos estudios han reportado otras consecuencias en las microvasculaturas de los 

tumores debidas al daño térmico. Por ejemplo, para temperaturas entre 42-44 °C se ha 

documentado hinchazón y/o degeneración endotelial, cambios en el fluido plasmático 

intersticial, microtrombosis debido a la activación de hemostasia12 y cambios en la 

viscosidad de la membrana de células sanguíneas, trombosis ocasional, petequias13 y 

estasis venosa14. Todo esto resulta en un decremento del flujo sanguíneo [35, 51, 53, 57]. 

También, se ha observado que la hipertermia induce la destrucción completa y uniforme de 

la microvasculatura con hemostasia [34] y áreas de infarto en la periferia de las zonas 

tratadas causadas por isquemia debida a oclusión vascular [35]. Karner y su grupo 

documentaron muerte celular en fibrosarcoma en ratones debido a una isquemia 

prolongada después de 30 minutos de calentamiento a 43.5 °C [57]. Otras investigaciones 

han advertido la inhibición del crecimiento de un tumor (adenocarcinoma en ratones) 

asociada con la reducción del número de microvasculaturas y necrosis debida a isquemia 

[42]. 

Por arriba de la temperatura hipertérmica, rangos de 50-80 °C, una gran variedad de 

proteínas son afectadas, en particular la colágena que se desnaturaliza a aproximadamente 

75 °C. La desnaturalización de la colágena perivascular resulta en un colapso parcial de los 

vasos. La desnaturalización de proteínas también incrementa la viscosidad de las proteínas 

plasmáticas, ayudando a la hemostasis [59]. Además, por encima de los 60 °C se observa 

la coagulación de la sangre, provocando necrosis en el tejido [28]. 

                                                             
12 Proceso por el cual los vasos sanguíneos detienen una hemorragia debido a la formación de coágulos. 
13 Lesiones pequeñas de color rojo debido a sangrado dentro de la piel. 
14 Circulación lenta o estancamiento de la sangre. 
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1.5. Métodos y técnicas de administración de 

calor en termoterapias 

Las termoterapias no solo pueden clasificarse en función del daño biológico que pueden 

causar, sino que también suelen clasificarse dependiendo de la forma en la que se 

administra calor al tumor. Esta clasificación toma en cuenta el tamaño de la zona tratada y 

las dimensiones de la fuente de calor utilizada. Se considera aplicación local de calor si el 

tumor está localizado o limitado. Por otro lado, la aplicación es general si un cáncer ya se 

encuentra diseminado en todo el cuerpo (metástasis) [6, 18, 24, 32, 45]. A continuación, se 

especifican algunas de las características de estos tipos de termoterapias. 

 

1.5.1. Termoterapia general 

Este tipo de administración de calor también se denomina de cuerpo entero o sistémica. 

Este método utiliza la sangre del paciente para transmitir el calor a todo su cuerpo y con 

ello llegar a los tumores. Se utilizan diferentes técnicas para calentar el cuerpo del paciente 

como baños de agua caliente, vapor, incubadoras térmicas, mantas eléctricas o llenas de 

agua caliente, a través de la inducción artificial de fiebre mediante drogas o toxinas, etc. El 

calentamiento de la sangre puede ser extracorporal (la sangre se calienta fuera del cuerpo) 

o intracorporal (la sangre se calienta dentro del cuerpo). Con estas técnicas se consigue 

una fuente de calor profunda y homogénea, sin embargo, si se aplica mal se puede 

sobrecalentar la piel y la penetración del calor en el tejido puede ser poca. Para calentar el 

cuerpo del paciente se recurre a sedación o anestesia local. Este método es usado para 

tratar cánceres metastásicos que se han diseminado por el cuerpo del paciente. Emplea 

temperaturas menores a 42 ºC, por tiempos prolongados de tratamiento; por ejemplo, para 

hipertermia extrema la duración de la terapia es de 60 minutos, mientras que para 

hipertermia moderada el tratamiento llega a durar entre 3 y 4 horas [32, 45]. Este tipo de 

método es raramente utilizado pues modifica la fisiología entera del organismo y se pueden 

presentar problemas adversos relacionados con enfermedades cardiovasculares (debido a 

la formación de coágulos), de pulmón, hígado o cerebro [6, 24, 61, 62, 81]. 

 

1.5.2. Termoterapia parcial 

Este método consiste en la aplicación de calor en un área limitada del cuerpo. En estos 

métodos la sangre tiene un efecto contrario al de la hipertermia de cuerpo entero, en este 

caso, el flujo sanguíneo actúa con un disipador del calor local. Dependiendo de las técnicas 

utilizadas para calentar la zona a tratar también se llegan a utilizar disipadores artificiales, 

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000044058&version=Patient&language=Spanish
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como bolsas de agua, para proteger el cuerpo de una sobredosis de calor. Se pueden 

diferenciar dos tipos de terapias parciales: la regional y la local [6, 18, 24, 32, 45, 61, 63, 

81]. 

► Termoterapia regional: consiste en el calentamiento de grandes áreas de tejido, como 

una cavidad del cuerpo, un órgano particular o una extremidad. Dependiendo de la zona 

calentada y de la técnica que se utilice para administrar el calor, las terapias regionales 

también pueden subclasificarse como: 

 

▼ Superficial: la zona a tratar son tumores superficiales, se encuentran en la piel o 

debajo de ella. Se utilizan fuentes de calor en contacto con la piel o fuentes de 

radiación muy grandes. 

 

▼ Endocavitario o intraluminal: se tratan tumores que están dentro o cerca de las 

cavidades del cuerpo, como el esófago, recto, próstata (uretra o recto), cérvix 

(vagina). Se emplean diferentes técnicas como sondas dentro de la cavidad que se 

dirigen hasta el tumor. 

 

▼ Profunda: utilizado para tratar cánceres dentro del cuerpo alojados a menos de 3 

cm de la superficie, como cáncer de cuello uterino, vejiga, pelvis o abdomen. Se 

utilizan sondas o aplicadores los cuales son colocados alrededor de la cavidad del 

cuerpo u órgano a tratar. 

 

▼ Perfusión local: se utiliza la sangre del paciente para tratar cánceres de 

extremidades, hígado y pulmón. Parte de la sangre del paciente se extrae, se 

calienta y luego se bombea (por perfusión) de regreso a la extremidad u órgano. 

 

► Termoterapia local: el calor se aplica en un área muy pequeña del cuerpo, como un 

tumor. Este método es empleado para tumores pequeños con tamaños menores a los 

6 cm. Se utiliza para tratar tumores en lugares profundos del cuerpo, como tumores 

cerebrales, de cabeza y cuello, próstata, mama, hígado, riñón, pulmón y hueso. La 

técnica permite tratar al tumor con temperaturas aún más elevadas que las técnicas 

externas, pudiendo alcanzar temperaturas de ablación. El calor se lleva hasta el tumor 

por medio de sondas o agujas. Es un procedimiento invasivo. 

 

http://www.cancer.gov/Common/PopUps/popDefinition.aspx?id=CDR0000257523&version=Patient&language=Spanish
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Figura 4. Dispositivos utilizados para inducir hipertermia local. (A) Aguja de radiofrecuencia (tipo 

sombrilla), (B) sonda multiaguja de microondas y (C) punta de fibra óptica con difusor. Imágenes 

tomadas de [14]. 

 

Para inducir calor en un tumor se emplean diferentes fuentes térmicas que pueden ir desde 

baños térmicos de agua caliente, perfusión con agua caliente u objetos calientes en 

contacto directo con la zona a tratar hasta métodos más sofisticados como antenas 

minúsculas que permiten calentar la zona afectada de forma localizada, permitiendo 

calentar regiones menores a dos milímetros [43, 44]. Además, se utilizan diferentes técnicas 

para administrar calor mediante los cuales se suministra algún tipo de energía que se 

transforma en calor, por absorción del tejido, y aumenta la temperatura del área tratada. Se 

pueden usar diferentes fuentes de energía para administrar calor por ejemplo: microondas, 

radiofrecuencia, luz infrarroja, ultrasonido, corriente eléctrica, campos magnéticos o fuentes 

de calor en contacto. De esta manera, existen antenas de microondas, electrodos de 

radiofrecuencias, fibras ópticas láser, transductores ultrasónicos, alambres resistivos, 

acopladores capacitivos, semillas (partículas) magnéticas, inductores magnéticos y tubos o 

mantas de agua caliente. En la figura 4 se pueden observar diferentes aplicadores de 

tamaños minúsculos (con dimensiones de algunos milímetros) que permiten liberar el calor 

en regiones espaciales muy pequeñas reduciendo el daño tejido sano circundante. En 

general, se elige utilizar aplicadores percutáneos en forma de agujas [6, 9, 10, 14, 15, 21, 

24, 27, 28, 32, 36, 43, 45, 46]. La tabla 2 resume algunas de las características de los 

métodos empleados actualmente en termoterapias.  
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Tiempo del 

tratamiento (min) 

120-720 

10-90 

<30 

 

Tabla 2. Características de las terapias térmicas. 

Técnica de 

contacto 

Contacto 

Contacto /  

no contacto 

Contacto /  

no contacto 

No contacto 

Contacto 

Contacto /  

no contacto 

Invasión de la técnica 

No invasivos 

No invasivos,/  

mínimamente invasivos 

Invasivos /  

mínimamente invasivos 

Invasivos /  

mínimamente invasivos 

Invasivos /  

mínimamente invasivos 

Invasivos/  

mínimamente invasivos 

Método de inducción de calor 

• Baños de agua caliente 

• Vapor 

• Inyecciones de agua caliente 

• Incubadoras térmicas 

• Mantas eléctricas o de agua       caliente 

• Radiadores infrarrojos 

• Inducción artificial de fiebre mediante 

drogas o toxinas 

• Microondas 

• Ultrasonido 

• Luz infrarroja 

• Radiofrecuencia 

• Objetos calientes 

• Alambres resistivos 

• Semillas magnéticas 
• Radiofrecuencia 

• Microondas 

• Ultrasonido 

• Luz infrarroja 

• Objetos calientes 

• Radiofrecuencia 

• Microondas 

• Ultrasonido 

• Semillas magnéticas 

• Líquidos calientes 

• Sangre caliente 

• Microondas 

• Radiofrecuencia 

• Luz infrarroja 

• Ultrasonido 

• Objetos calientes 

• Semillas magnéticas 

Región calentada 

Calentamiento de la 

sangre 

Calentamiento del 

tejido 

Calentamiento del 

tejido 

Temperatura 

alcanzada (ºC) 

38-42 

40-45 

46-250 

Método 

Cuerpo entero 

Superficial 

Intersticial/ 

intraluminal 

Profunda 

Perfusión local 

Termoablación 

Local/ 

regional 
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La eficacia de las termoterapias está relacionada con la dosis térmica administrada, la 

temperatura que se logra alcanzar durante el tratamiento, la generación homogénea del 

calor, la duración del tratamiento, así como de las características del tumor y del tejido. [18, 

63]. Algunos de los retos principales con los aplicadores de termoterapia local es la 

transferencia óptima del calor desde el dispositivo hasta el tumor, alcanzar la temperatura 

correcta y mantenerla por el tiempo que dura la terapia, lograr una distribución homogénea15 

del calor y generar calor en regiones espaciales pequeñas. La liberación adecuada y el 

control preciso del calor es el principal reto tecnológicamente a superar para las 

termoterapias. La temperatura que puede alcanzar el tumor a tratar depende de las 

propiedades físicas no uniformes del tejido, su geometría y el flujo sanguíneo. Por ejemplo, 

sólo el 50% de los tumores profundamente alojados alcanzan una temperatura de 42 ºC 

cuando se usan electrodos [45]. 

 

1.6. Terapia fototérmica: termoterapia local 

inducida con luz 

El problema principal de los dispositivos utilizados hoy en día para la termoterapia regional 

y/o local es que las fuentes que producen calor mediante radiofrecuencia, microondas, 

ultrasonido o electrodos pueden causar calor excesivo e irregular, lo que puede provocar 

quemaduras o daños secundarios al tejido sano que rodea al tumor. Otras desventajas de 

los métodos mencionados incluyen que, la posición y orientación de las antenas puede 

causar interferencia (de los campos electromagnéticos) y con ello hacer ineficiente o nulo 

el tratamiento, y algunos dispositivos de uso externo necesitan de bolsas de agua para 

evitar daños en la piel del paciente, entre otros [35, 43, 49]. El daño al tejido sano se vuelve 

muy relevante al tratar tumores en tejido del sistema nerviosos central (cerebro o médula 

espinal) donde se tiene que minimizar el daño térmico. La efectividad de las termoterapias 

depende de la habilidad para establecer y mantener la temperatura uniforme en el tumor. 

Una alternativa poderosa para superar estos y otros problemas es el uso de luz. Las 

terapias inducidas con luz proveen de un control espacio-temporal preciso y son 

mínimamente invasivas o no invasivas, ya que en algunos casos se pueden alcanzar tejidos 

profundos desde fuera del cuerpo16. Además, es posible llevar luz al interior del cuerpo de 

un paciente a través de una fibra óptica y acceder a lugares más profundos, liberando la luz 

en el lugar correcto [13]. 

                                                             
15 Los fluidos corporales pueden actuar como reservorios de calor que secuestran la energía térmica, comprometiendo la 
extensión de la lesión térmica, provocando una distribución asimétrica de calor [58].  
16 La luz visible (400-650 nm) es absorbida rápidamente en los tejidos, mientras luz infrarroja cercana (650-1100 nm) tiene 
una gran distancia de penetración, alcanzando profundidades de 3 cm en músculo y cerebro, y hasta 10 cm en tejidos 
como mama [13, 43, 64]. La absorción de los tejidos queda determina principalmente por la cantidad de hemoglobina y 
agua que hay en ellos [29, 67]. 
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La luz puede interactuar de diferentes formas con un tejido dependiendo de las propiedades 

ópticas de éste. Debido a las diversas ventajas que ofrece un láser, éste se ha convertido 

en la fuente de luz más utilizada en el campo de la biomedicina. Cuando la luz (del láser) 

se encuentra con un tejido interactúa de diferentes formas y puede sufrir reflexión, 

transmisión, esparcimiento17 o absorción, siendo estas dos últimas las más importantes 

[12]. Dependiendo de algunos parámetros como la longitud de onda y la potencia, la 

respuesta de los tejidos a la irradiación con luz láser puede clasificarse en interacciones 

fotoquímicas, fototérmicas, fotoablación, plasma inducido y fotodisrupción [12, 13, 82]. 

Específicamente, el efecto fototérmico es el fenómeno utilizado para inducir un incremento 

de temperatura por medio de luz, y su uso terapéutico se denomina fototermia o terapia 

fototérmica (TFt). El efecto fototérmico consiste en la absorción de la luz y su conversión 

en calor. La conversión proviene de la excitación y la relajación de los electrones que 

conforman a las moléculas de un tejido (efectos no radiativos18 como conversión interna, 

conversión intersistemas y relajación vibracional). La relajación de los estados excitados 

causa un aumento en la energía cinética de las moléculas que conforman el tejido, lo que 

se traduce en un aumento de temperatura. El efecto fototérmico es el principal fenómeno 

observado de la interacción láser-tejido. 

El incremento de temperatura en el tejido depende tanto de las características del tejido 

como de las del láser. Por ejemplo, depende del coeficiente de absorción del tejido y de sus 

propiedades térmicas como la conducción y su coeficiente de difusión térmica; también 

depende de la potencia del láser, el área de irradiación, el tiempo del pulso (láseres 

pulsados19) y el tiempo de exposición. Pero no sólo es importante la elevación de la 

temperatura sino también la distribución de calor generada en el tejido, y ésta también 

depende de las características del láser y de las del tejido. Existen otras propiedades que 

deben ser consideradas como el esparcimiento óptico en el tejido, y la distribución espacial 

de la luz (por ejemplo, si el haz es gaussiano20) las cuales deben tomarse en cuenta para 

evaluar la distribución espacial del calor. El control preciso de la distribución del calor es 

importante para lograr un tratamiento altamente local.  

Otra cuestión relevante sobre la disipación térmica en la TFt es el tiempo en el que se 

deposita la energía en el tejido, es decir, debe considerarse el tiempo de duración del pulso 

láser, ya que, si el tiempo en el que se deposita la energía es mayor que el tiempo de 

disipación térmica, el tejido puede transmitir calor al tejido vecino, enfriándose por 

disipación o convección (flujo sanguíneo). En cambio, si el tiempo del pulso es menor que 

el tiempo de disipación térmica, el calor no se pierde por disipación quedando confinado en 

el área de irradiación; fenómeno conocido como confinamiento térmico [50]. Un tratamiento 

                                                             
17 Cuando la luz interactúa (choca) con un objeto de dimensiones microscópicas la luz sufre un cambio en su dirección; 
debido su refracción y reflexión. La luz se esparce dentro del tejido biológico, debido a que la luz interactúa con las células, 
biomoléculas de gran tamaño. 
18 No liberan energía en forma de luz. En contraste, otros efectos como la fluorescencia son procesos radiativos. 
19 Un láser pulsado libera luz en tiempos muy cortos (< milisegundos). Un láser no pulsado se denomina láser de onda 
continua (CW) y siempre está emitiendo luz. Un láser pulsado puede alcanzar potencias pico mucho más altas que un láser 
continuo, porque concentra energía en lapsos de tiempo muy cortos. 
20 Si se observa la sección transversal de un rayo láser y se mide su intensidad en función de la distancia, entonces la 
distribución de intensidad tiene un máximo en el centro y decae gaussianamente hacia los extremos. 
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confinado térmicamente es más local que uno no confinado térmicamente, y el tamaño de 

la lesión es mucho menor. El uso de pulsos ultracortos permite una gran la elevación de la 

temperatura en una zona muy delimitada [36, 64, 82]. Algo similar también aplica para 

láseres continuos en los que se utilizan tiempos cortos de tratamiento; Xie y su grupo 

muestran que con el uso de tiempos largos de irradiación (32 s) se disipa más energía 

provocando un incremento de temperatura menor y aumentando la temperatura en la 

vecindad, mientras que con tiempos "cortos" (9.6 s) hay un aumento mayor temperatura en 

menor tiempo y más localizado [83]. Por lo tanto, un tratamiento rápido permite menos 

lesiones adversas por disipación, confinando el calor a una región más pequeña que 

conlleva a una lesión más pequeña. 

Diversas investigaciones se han realizado para estudiar la importancia de distintos 

parámetros en la TFt y cómo influyen en el tamaño de una lesión necrótica de un tejido. Por 

ejemplo, se ha estudiado el tamaño de la necrosis en diferentes tejidos como hígado de 

ratón (in vivo) o músculo de pavo (ex vivo), para diferentes longitudes de onda del láser21, 

demostrando que la ablación y la carbonización del tejido depende de la longitud de onda 

[33, 36]. También, se ha estudiado la liberación de energía láser en tejido de cerdo para 

provocar incisiones limpias y sin hemorragias (láser de CO2) [84]. Asimismo, se ha 

estudiado el efecto de la perfusión en la TFt; Nikfarjam y sus colaboradores demostraron 

que el flujo sanguíneo (normal) hepático impide la expansión de la lesión térmica por efecto 

de disipación térmica y la lesión por fototermia aumenta cuando se combina la terapia láser 

con una oclusión del flujo sanguíneo en el hígado [Nikfarjam41]. También, se ha investigado 

cómo delimitar el calor generado por la irradiación láser, para evitar daño colateral al tejido 

sano; Xie y su grupo fabricaron un modelo artificial que imita algunas propiedades de los 

tejidos humanos, observando la importancia de irradiación láser y su disipación; el modelo 

consistió en un fantasma de alginato con nanotubos de carbono, probando diferentes 

tiempos de depósito de energía y modelando el fenómeno matemáticamente, logrando 

demostrar que tiempos cortos pueden confinar el calor obteniendo daño extendido a menos 

de 1 cm [83]. 

 

1.7. Terapia fototérmica en oncología 

El tratamiento con luz láser permite controlar y confinar el daño térmico en los tejidos de 

forma muy precisa, minimizando el daño por calor al tejido circundante. Esto ha motivado 

el uso de luz como alternativa para generar hipertermia y termoablación de manera muy 

local y aprovecharla como tratamiento oncológico. La terapia fototérmica permite la 

destrucción selectiva de células cancerosas, logrando la reducción o destrucción completa 

de un tumor sin afectar el tejido sano que lo rodea. De manera general, los tumores pueden 

                                                             
21 830, 940, 980, 1064 y 2080 nm. 
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ser tratados con luz de 3 formas (figura 5). La primera es superficial, exponiendo al tejido a 

la luz de manera externa y para ello se utilizan láseres en el infrarrojo cercano que permiten 

que la luz penetre la piel algunos centímetros; esta forma de irradiación se utiliza para 

cáncer superficial (principalmente de piel) o poco profundo. La segunda forma es de manera 

interna, es decir, si la luz láser no puede penetrar hasta el tumor, entonces el tejido es 

expuesto mediante cirugía o pequeñas incisiones en el cuerpo y se enfoca un láser externo 

sobre el tumor para generar calor. La tercera forma es por medio de una fibra óptica que 

lleva la luz a las cercanías del tumor o a su centro, técnica comúnmente conocida como 

termoterapia láser intersticial (LITT); a través de esta técnica se pueden alcanzar tumores 

alojados profundamente o de difícil acceso [14, 19].  

 

 

Figura 5. Formas de administración de la luz para llevarla a un tumor. a) Método superficial, la luz 

láser incide de forma externa sobre la piel del paciente; dependiendo de la longitud de onda la luz 

puede penetrar algunos centímetros dentro del cuerpo. b) Método interno, la luz llega al tumor por 

medio de una incisión. c) Método intersticial, la luz puede llegar a cualquier parte del organismo por 

medio de una fibra óptica, utilizado para tratar tumores profundos o de difícil acceso. 

 

El uso del láser para la destrucción de tumores data de 1965 [19]. Desde entonces se han 

hecho diversas investigaciones en modelos tanto in vitro, in vivo, como ex vivo, y en 

diferentes tipos de cánceres animal y humano. Por ejemplo, se ha utilizado luz láser para 

reducir y destruir cáncer de hígado en ratones [33, 35, 36, 55]. Asimismo, se ha estudiado 

el uso de la fototermia en humanos con cáncer de hígado obteniendo resultados muy 

prometedores, donde en el 95% de los casos se logró necrosis completa del tumor con un 

margen de seguridad de 5 mm, sin evidencia de reincidencia [41]; y en cáncer invasivo de 

mama con necrosis en el tumor en el 33% y en 3 casos necrosis completa [85]. Por otra 

parte, también se han estudiado las lesiones que puede causar el láser en piel de ratas y 

ha sido comparada con la ablación térmica producida por un objeto caliente en contacto 

[86]. También, existen diversas investigaciones en cerebro pues las fibras ópticas son 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 T
e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 c

o
m

o
 t

ra
ta

m
ie

n
to

 a
lt

e
rn

a
ti

vo
 e

n
 o

n
co

lo
g

ía
 

32 
 

compatibles con la neurocirugía esterotáxica [29, 31, 43, 87]. La TFt también ha sido 

utilizada en cáncer de piel o en zonas cercanas a la superficie del cuerpo como cáncer 

cervical, vaginal, de pene, boca, nariz u ojo, y en cáncer de páncreas, próstata, cabeza y 

cuello [10, 43].  

En la actualidad, se recurre principalmente al uso de las fibras ópticas para la TFt, debido 

a su gran flexibilidad y sobre todo su tamaño (< 1 mm); las fibras ópticas permiten llevar la 

luz a lugares de difícil acceso dentro del cuerpo con técnicas mínimamente invasivas (como 

su inserción dentro de agujas o catéteres) y sirven para tratar tumores inoperables o 

alojados profundamente [13, 43]. Al presente, la Administración de Alimentos y Drogas de 

Estados Unidos de América ha aprobado dos sistemas comerciales LITT para su uso 

clínico, el Visualase® [88] y el Neuroblate® [89] (para más información ver apéndice 1). 

Estos sistemas están recomendados principalmente para tratar tumores cerebrales y 

metástasis en cerebro [29, 30, 87, 90, 91]. La liberación de luz a través de una fibra óptica 

permite conseguir áreas de necrosis (por coagulación22) bien definidas y también permite 

la destrucción directa del tumor limitando el daño a nervios o vasos sanguíneos localizados 

en su vecindad [43]. La región de transición entre el tejido tratado y el tejido sano es 

aproximadamente de 1 mm [91]. Actualmente, la imagen por resonancia magnética permite 

guiar a la fibra en la posición exacta, monitorear en tiempo real la temperatura alcanzada y 

de esta manera determinar los efectos de la TFt evaluando la necrosis durante la terapia 

[29-31, 43, 58, 88, 89, 92].  

La principal limitante de la TFt es la incapacidad de lograr necrosis en un tumor grande. El 

diámetro máximo que puede ser dañado con una sólo fibra óptica es de aproximadamente 

6 cm, dependiendo de su diseño [35, 36, 55]. Por su parte, los sistemas Visualase ® y 

Neuroblate® se recomiendan para tumores no mayores a 2 cm [87]. Por este motivo, se ha 

buscado modificar la distribución de calor cambiando la distribución de luz que escapa de 

la fibra utilizando diferentes tipos de fibras ópticas o modificaciones en sus puntas; usando 

fibras ópticas sin modificar, fibras pulidas, fibras de cuarzo, difusores cilíndricos en sus 

puntas, o dispositivos con puntas múltiples [43]. Además, se han utilizado diferentes 

algoritmos que permiten pulsar láseres continuos modificando su duración, o sistemas 

internos de enfriamiento similares a los utilizados en dispositivos de radiofrecuencias que 

remueve el calor de la interface entre la punta de prueba y el tejido, minimizando la 

carbonización o vaporización [14, 90]. 

 

 

 

                                                             
22 Después de la TFt efectuada a través de fibras ópticas se han observado tres zonas de daño, un área cercana a la punta 
caracterizada por un cráter central (zona de mayor daño), después zona intermedia con daño térmico (tejido 
deshidratado) y por último una zona más externa donde se observa edema. Las primeras dos zonas presentan necrosis 
por coagulación (ablación térmica) y en la tercera zona se tienen células viables [29, 84]. 
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1.7.1. Uso de nanopartículas en terapia fototérmica  

Para generar fototermia con luz, típicamente se utilizan láseres en el infrarrojo cercano, 

debido a que los tejidos presentan una absorción óptica mínima a estas longitudes de 

onda23, permitiendo que la luz penetre mayores distancias dentro del tejido. Sin embargo, 

esto constituye un problema importante para la TFt, pues para este tipo de tratamientos se 

requiere que la luz sea absorbida para posteriormente convertirse en calor. En los diferentes 

tejidos biológicos existen diversos agentes fotoabsorbentes naturales (cromóforos como la 

hemoglobina) los cuales tienen coeficientes de absorción grandes para longitudes de onda 

del visible, pero su absorción es poca en el infrarrojo cercano. Por tal motivo, para generar 

calor en tejidos con poca absorción óptica se utilizan láseres de alta potencia, del orden de 

watts o decenas de watts, por tiempos grandes de tiempo (minutos); sin embargo, potencias 

tan grandes pueden generar efecto fototérmico y otros efectos no deseados como 

fototoxicidad (fotooxidación) o fotodisrupción (cavitación24) dañando a las células sanas [13, 

93].  

Una solución para disminuir la potencia láser y tiempo de terapia necesarios para inducir el 

incremento de temperatura deseado es el uso de agentes fotoabsorbentes con coeficientes 

de absorción grandes para la luz infrarroja. Diversos tintes representan una opción 

importante para generar calor en TFt; tintes como verde de indocianina, naftalocianinas y 

profirinas han sido utilizados para generar efecto fototérmico [13, 19, 60]. No obstante, los 

tintes no tienen una gran eficiencia al convertir la luz en calor y pueden presentar efectos 

como el blanqueamiento óptico25 y con ello disminuir aún más su eficiencia para transformar 

la luz en calor. Recientemente, el uso de nanopartículas (NPs) se ha convertido en una 

alternativa poderosa para lograr grandes incrementos de temperatura con luz láser de baja 

potencia. Por ejemplo, las nanopartículas de oro necesitan 10-25 veces menos potencia 

que tintes para generar calor [19]. Otra opción muy eficiente es el uso de nanotubos de 

carbono los cuales requieren un tercio de la potencia utilizada para inducir fototermia 

empleando nanovarillas de oro [64, 83, 93, 94]. 

Hoy en día, la nanotecnología ofrece diversos tipos de nanopartículas que pueden ser 

empleadas como nanocalentadores, permitiendo calentar regiones espaciales más 

pequeñas y mejor definidas [44, 15]. Además, el uso de terapias con nanomateriales tiene 

diversas ventajas como una gran selectividad de blancos en los tejidos, la acumulación de 

nanopartículas en los tumores, son mínimamente invasivas, administración rápida y 

prolongación del efecto terapéutico [13, 64]. Para generar hipertermia o termoablación a 

partir del uso de NPs se han utilizado principalmente nanopartículas magnéticas y metálicas 

que se inyectan directamente al tumor y bajo la influencia de un campo magnético externo 

generan calor provocando muerte celular [15, 37, 83]. Diferentes NPs se han empezado a 

                                                             
23 650-1100 nm. 
24 Fenómeno que se refiere a la formación de burbujas por la evaporación explosiva del agua, que al colapsar crea ondas 
de choque muy intensas [95]. 
25 Fenómeno en el cual un tinte se degrada químicamente perdiendo eficiencia en alguna propiedad óptica. En este caso, 
el tinte deja de absorber la luz. 
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utilizar para hacer más eficiente el calentamiento producido por diferentes tipos de energía, 

como radiofrecuencia, ultrasonido y luz láser [15]. 

En las termoterapias convencionales (tabla 2) las fuentes de calor utilizadas generan 

gradientes de calor con un máximo en la superficie del cuerpo humano que decrece con la 

distancia de la fuente externa (termoterapia de afuera hacia adentro, ver figura 6a) y la 

mayoría de la energía se disipa en el tejido sano. Por su parte, al hacer uso de 

nanopartículas éstas absorben la energía originada de la fuente externa de calor e 

incrementan los efectos térmicos; de esta forma las nanopartículas se convierten en fuentes 

de calor e invierten la dirección de la pérdida de calor (termoterapia de adentro hacia afuera, 

ver figura 6b) permitiendo localizar el calor y minimizar los efectos adversos de las terapias 

térmicas [15]. 

 

 

Figura 6. Inducción de calor por medio de nanopartículas. Con el uso de una fuente de calor 

convencional (radiofrecuencia (RF), ultrasonido, campos magnéticos) el calor fluye de fuera del 

cuerpo hacia adentro (a) mientras que con el uso de nanopartículas el calor fluye de éstas hacia el 

exterior (b). Abreviaciones; TFiN: Terapia Fototérmica inducida con Nanopartículas, NaRF: 

Ablación por Nano-Radiofrecuencia, HNM: Hipertermia Nano-Magnética, HNU: Hipertermia Nano-

Ultrasónica, NPs: Nanopartículas. Imagen modificada de [15]. 

 

La tendencia actual es combinar tanto la TFt como la nanotecnología para el tratamiento de 

tumores malignos, debido a que la combinación de ambas ofrece ventajas sobre las 

terapias por separado. En este caso, se utilizan NPs fotoabsorbentes en el espectro óptico 

de la luz infrarroja, obteniendo fuentes de calor más localizadas. La luz utilizada para este 

tipo de terapias presenta una mínima absorción por parte de los tejidos; de esta manera 

sólo las nanopartículas se calientan sin dañar el tejido sano circundante [44, 69, 76]. La 
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temperatura alcanzada en el tumor depende de la eficiencia26 en la conversión fototérmica 

de la NP, la concentración y distribución de éstas dentro del tumor, la dosis de luz (potencia 

máxima) y la longitud de onda [50, 69, 76, 96]. A esta terapia la denominaremos terapia 

fototérmica inducida con nanopartículas (TFiN) y con ella se busca inducir un calentamiento 

rápido en tejido maligno (destruyendo el tumor) mientras se minimiza la difusión térmica 

(calor excesivo) al tejido sano. 

Se ha demostrado la efectividad de la TFiN con diversos nanomateriales para combatir 

diferentes tipos de cáncer, principalmente nanoestructuras de oro o de carbono han sido 

utilizados para producir el efecto fototérmico. Las nanopartículas de oro incluyen diversas 

geometrías como nanoesferas, nanovarillas, nanocascarones y nanocajas; mientras que 

los nanomateriales de carbono más empleados son los nanotubos de carbono (NTC) de 

una pared y múltiples paredes, nanocuernos, fulerenos y grafeno. Otras nanoestructuras 

utilizadas para producir efecto fototérmico incluyen nanopartículas de sílice recubiertas de 

oro, puntos cuánticos, nanopartículas de óxido de hierro, cobre, molibdeno, tungsteno, 

paladio, o partículas orgánicas como polímeros (polipirrol, polianilina, polidopamina, 

melanina) [19, 25, 64, 83, 97-101]. Recientemente, se han propuesto otras estrategias para 

crear agentes fototérmicos como NPs porosas con tintes dentro de ellas [97] o métodos 

más sofisticados como el uso de nanocompuestos obtenidos de la mezcla de puntos 

cuánticos de grafeno (GQDs), texafirina de lutecio (Lu-TP) III y texafirina de gadolinio (Gd-

TP) 27 [102].  

 

1.7.1.1. Terapia fototérmica asistida con nanopartículas de carbono 

Diversos estudios recientes han demostrado la efectividad del uso de nanopartículas de 

carbono para inducir calor. El uso de nanopartículas de carbono ofrece ventajas sobre las 

partículas de óxido de hierro utilizadas en terapias magnéticas, pues las nanoestructuras 

de carbono son insensibles a campos magnéticos, pudiendo ser utilizadas en pacientes con 

implantes metálicos o rellenos y prótesis dentales. Además, los NTC tienen un espectro de 

absorción muy amplio, en comparación con NPs de oro, pudiendo utilizar diferentes fuentes 

de luz [100]. 

Los NTC han sido empleados en diferentes estudios para destruir células cancerosas. Se 

han realizado pruebas tanto en modelos in vitro como in vivo, en diversos tipos de cáncer, 

y distintos modelos animales, sobre todo en roedores como ratones, ratas, así como injertos 

de células cancerosas humanas en animales de laboratorio. Estas nanopartículas son 

administradas por medio de inyecciones vía sistémica o intratumoral, y se les irradia 

                                                             
26 La conversión fototérmica de una naopartícula depende de su forma, tamaño y material (coeficiente de 
absorción óptico). 
27 Lu-TP es un fotosintetizador utilizado en terapia fotodinámica, Gd-TP es una droga redox (genera ROS), mientras que 
los GQDs funcionan como agentes fototérmicos. Durante la irradiación del nanocompuesto, las especies reactivas de 
oxigeno (Gd-TP) incrementan el efecto de la terapia fotodinámica (Lu-TP) que a su vez se ve beneficiada por el calor 
(GQDs). 
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generalmente con fuentes externas de luz [64]. Las investigaciones incluyen diversos 

experimentos que se han llevado a cabo como, inyecciones intratumorales de nanotubos 

de una sola pared y su irradiación láser para la destrucción completa de un tumor (injerto 

de carcinoma) en un ratón [64]. También, se ha demostrado la fotoablación de un tumor de 

riñón, de manera in vitro e in vivo, mediante el uso nanotubos multipared y su irradiación 

láser; la irradiación láser de los NTC incrementa la temperatura del tumor hasta los 74 ºC, 

utilizando energías menores a 1 W y sólo 30 s de tratamiento; los investigadores de este 

estudio observaron una remisión del tumor por un periodo mayor a tres meses en el 80% 

de los animales tratados [40], ver figura 7. Por otra parte, se ha experimentado con el uso 

de de fibras ópticas huecas para utilizarlas como microagujas, y depositar con ellas 

nanocuernos de carbono para generar fototermia en vejiga de cerdo (ex vivo); el uso de 

estas nanopartículas de carbono incrementa la temperatura de la muestra en 19 ºC [98]. 

Además, también se han utilizado NTC para eliminación de células cancerosas (HeLa28 y 

HepG229) y la regresión de un tumor en un modelo in vivo de melanoma murino [100]. 

Recientemente, se han usado estas NPs para la regresión de un tumor en un modelo 

murino, a través de la destrucción de la red anormal de matriz extracelular alrededor del 

tumor (desnaturalización de las fibras de colágena) [68]. 

 

 

Figura 7. Terapia fototérmica basada en nanotubos de carbono. En la imagen se puede apreciar el 

efecto de la terapia y dos controles para comparación. MWCNT: nanotubos de carbono de pared 

múltiple. Imagen modificada de [40]. 

                                                             
28 Células humanas de cáncer cervical. 
29 Células de carcinoma hepatocelular humano. 
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La eficiencia de los NTC en TFiN también ha sido objeto de estudio en diferentes 

investigaciones, pues el incremento de temperatura en el tejido es un proceso complejo. El 

calor generado por los nanotubos está limitado por la potencia del láser, la penetración de 

la luz en el tejido, el tejido donde se dispersaron los nanotubos, la concentración de 

nanotubos en el tumor, la disipación del calor y el solvente en el que se dispersan los 

nanotubos antes y durante su administración [64]. Algunos investigadores han utilizado 

diferentes modelos físicos para modelar el proceso de absorción y disipación del calor para 

cuantificar la mínima zona de daño térmico en un tejido. Xie y su grupo usaron un modelo 

artificial (alginato) con NTC para estudiar el daño térmico que puede causar la terapia; 

ajustando diversos parámetros demostraron que los nanotubos son capaces de incrementar 

la temperatura de la muestra hasta los 25 °C con necrosis extendida a menos de 0.5 mm 

[83].  

Otras investigaciones, han estudiado las propiedades ópticas y térmicas de las 

nanopartículas de carbono; por ejemplo, se ha demostrado que, los nanotubos de carbono 

multipared son 20-100 veces más eficientes como nanocalentadores que los nanotubos de 

una sola pared [40, 64]. Además, los nanotubos de carbono pueden lograr la temperatura 

de destrucción usando potencias láser menores que para nanovarillas de oro [100]. 

Asimismo, se ha observado que a bajas concentraciones de nanotubos se minimizan 

efectos de esparcimiento óptico y de agregación de las nanoestructuras [40]. La dispersión 

de los nanotubos también es importante para una terapia eficaz; su distribución en el tumor 

depende de las propiedades fisicoquímicas como su longitud, diámetro, número de 

paredes, superficie química, flexibilidad [64]. 

 

1.7.1.2. Terapia fototérmica con nanopartículas de oro o terapia plasmónica 

Cuando una nanopartícula metálica es irradiada con luz, sus electrones oscilan y disipan 

energía por efecto Joule provocando el calentamiento de la nanopartícula; esta oscilación 

se denomina plasmón. Actualmente, los plasmones son ampliamente utilizados para 

generar calor en TFiN; a este tipo particular de terapia se le conoce como terapia 

plasmónica [19]. Existen diversas nanopartículas que pueden generar calor a través de 

plasmones, sin embargo, las nanoestructuras más empleadas para fines biomédicos son 

las nanopartículas de oro. Estas NPs ofrecen varias ventajas como una gran absorción en 

el visible e infrarrojo, con coeficientes de absorción mucho más grandes que la mayoría de 

tintes, y además es posible escoger la longitud de onda de absorción modificando la 

geometría (tamaño y forma) de la nanopartícula [13, 19, 44, 103]. Algunas de las principales 

ventajas del uso de NPs de oro son la sencilla síntesis, la baja toxicidad y la fácil 

bioconjugación superficial con biomoléculas, incrementando su biocompatibilidad. La 

funcionalización de las nanoestructuras de oro también previene su agregación e 

incrementan su tiempo de retención en la sangre [19, 69, 96, 103].  
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Figura 8. Terapia plasmónica, basada en nanopartículas de oro y luz. a) Incremento de la 

temperatura en un cultivo de células de astrocitoma humano al ser irradiado con luz láser (808 nm, 

1.2 W de potencia y 20 minutos de irradiación); el cultivo fue incubado con (curva negra) y sin 

(curva gris) nanopartículas de oro (AuNPs). b) Mortalidad de las células después de la terapia. 

Imagen modificada de [38]. 

 

NPs de oro con diferentes geometrías se han utilizado para TFiN, por ejemplo, nanoesferas, 

nanovarillas, nanoprismas, nanocascarones huecos, nanocascarones de oro con núcleo de 

sílice, nanojaulas y NPs de oro-sulfuro de oro [96, 103, 104]. La efectividad de estas NPs 

se ha desmostrado en tanto en estudios in vitro como in vivo; por ejemplo, se han usado 

NPs de oro para destruir células tumorales de astrocitoma de humano en un cultivo celular, 

la terapia plasmónica disminuye la viabilidad celular al comprometer la integridad de la 

membrana de las células e inducir muerte por necrosis, ver figura 8 [38]. Li y sus colegas 

estudiaron el efecto de NPs de sulfuro de oro o NPs de oro recubiertas con quitosán 
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expuestas a luz infrarroja, en un modelo de adenocarcinoma esofágico en rata y en líneas 

celulares de cáncer de esófago humano, demostrando que existe una disminución de la 

viabilidad celular y la destrucción del tumor, principalmente a través de apoptosis [105]. Por 

su parte, Huang y sus colaboradores han utilizado nanovarillas de oro para eliminar cáncer 

en células epiteliales humanas en cultivos celulares mediante irradiación láser [106]. 

Asimismo, se ha mostrado la efectividad de la terapia plasmónica en células cancerosas 

K562 incubadas con NPs de oro, que al ser irradiada con pulsos cortos de luz (con una 

duración de nanosegundos) mueren; el daño celular depende del número de pulsos, la 

energía utilizada en cada pulso y del número de nanopartículas que contienen las células 

[19]. 

También, se han hecho experimentos con NPs de oro bioconjugadas. Por ejemplo, se ha 

estudiado el efecto de la TFiN en un modelo murino de cáncer de hígado mediante la 

inducción fototérmica con nanovarillas de oro recubiertas con polietilenglicol (PEG) [107]. 

Recientemente, se propuso la funcionalización de nanovarillas de oro con péptidos señal 

de localización nuclear para inducir la destrucción de tumores HeLa en ratones; gracias a 

la bioconjugación las nanovarillas se distribuyen en el nucleoplasma y la región perinuclear, 

mientras que varillas sin péptidos señal sólo se distribuyen en el citoplasma, esto provoca 

muerte celular por apoptosis debido a la hipertermia moderada intranuclear que daña de 

forma gradual e irreversible al ADN [99]. 

También se ha reportado que, para a bajas intensidades de radiación láser, con periodos 

de exposición de 20-30 min, las nanopartículas de oro pueden generar especies reactivas 

de oxígeno induciendo efectos citotóxicos, que se pueden alcanzar sin efectos térmicos [44, 

103]. Por otro lado, la irradiación láser de NPs de oro a grandes potencias puede provocar 

muerte celular por cavitación debido a la onda de choque, esto se ha demostrado 

induciendo la muerte de linfocitos y macrófagos [19, 108].  

 

1.7.2. Limitantes del uso de nanopartículas utilizadas en terapia fototérmica 

Hoy en día, existe una gran controversia sobre el peligro latente del uso de NPs como 

agentes terapéuticos. Concretamente, se ha observado que al administrar NTC en roedores 

existe una respuesta inflamatoria y la formación de granulomas30 (asociada a asbestos); 

también se ha reportado la formación de fibrosis31 y problemas de toxicidad como estrés 

oxidativo después de la administración de estas nanopartículas [64, 100, 101]. Asimismo, 

los NTC también pueden actuar como nanoagujas que se insertan en la membrana celular, 

penetrando la célula hasta el núcleo, y pudiendo llegar al ADN, adquiriendo un gran 

potencial genotóxico. En contraste, también existen otros estudios en los que no se ha 

observado ningún tipo de toxicidad para estas nanopartículas [40, 64]. Por otra parte, NPs 

inorgánicas como oro y óxido de hierro son particularmente problemáticas porque tienen 

                                                             
30 Un granuloma es una masa formada por células del sistema inmune que aíslan una sustancia extraña cuando el sistema 
inmune no es capaz de eliminarla. 
31 Es la formación anormal y excesiva de tejido fibroso en un órgano como consecuencia inflamatorio crónico. 
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una eliminación lenta fuera del cuerpo y aún se debate sobre sus efectos a largo plazo en 

el organismo [109]. Además, las NPs de oro no son biodegradables, por lo que no pueden 

ser digeridas por las enzimas de las células y como resultado hay iones metálicos que 

pueden ser altamente tóxicos [110]. 

Antes de utilizar NPs para algún tipo de tratamiento clínico existen diversos aspectos que 

se deben considerar como su toxicidad (biocompatibilidad), su biodistribución en el 

organismo, su destino final (si son expulsadas fuera del cuerpo o no) y los efectos a largo 

plazo que éstas pueden causar dentro del organismo si no son degradadas o expulsadas 

[101, 111, 112]. Estos fenómenos representan algunos de los retos más grandes y 

limitantes de la terapia TFiN y de la nanomedicna en general. Además, también existen 

problemas concretos como la distribución no específica de las NPs y su inadecuada 

acumulación (dentro del tumor y el tejido sano).  

El diseño específico de NPs para aplicaciones específicas se ha convertido en un factor 

primordial para el desarrollo de terapias anticáncer, pues las propiedades fisicoquímicas de 

las NPs como su composición, geometría (tamaño y forma), su carga superficial y superficie 

química (grupos funcionales) afectan su biocompatibilidad, biodistribución y penetración 

intratumoral [54, 110], ver figura 9. Por ejemplo, la geometría de las NPs afecta su dinámica 

hemoreológica, su internalización dentro de la célula y su destino en organismo vivos [112]. 

Asimismo, NPs con alta energía superficial tienden a agregarse afectando su biodistribución 

[109]. Controlando la geometría, composición y bioconjugación32 de las NPs se puede 

modificar su biointeracción; por ejemplo, los efectos tóxicos de los nanotubos de carbono 

se reducen modificando su longitud, diámetro o cambiando químicamente su superficie [64, 

101]. 

Por su parte, la eficacia de la TFiN no sólo depende de la composición y geometría de las 

NPs, sino que también se deben considerar la localización preferencial y/o retención de las 

NPs dentro del tumor y el lugar donde éstas se alojan, ya sea si es en el espacio intersticial 

del tejido, si se pegan a la membrana de las células o se internalizan [69, 96].  

Existen dos maneras de administrar las NPs para que éstas lleguen al sitio de interés 

(tumor). La primera es mediante la administración sistémica, es decir, las NPs se inyectan 

de manera intravenosa y se esperan algunas horas a que viajen por el torrente sanguíneo 

y lleguen hasta el tumor. La segunda vía es un camino más simple donde las NPs se 

inyectan de forma directa en el tumor (vía intratumoral). Debido a esto, la TFiN también 

depende del tiempo seleccionado correctamente para irradiar al tumor después de la 

administración de las NPs [107], pues si se hace en tiempos precipitados las NPs podrían 

no haber llegado al blanco final y el efecto de la terapia sería inadecuado. Por ejemplo, 

Jiang y su grupo observan que existe una acumulación óptima de las NPs en el tumor 

(modelo murino de adenocarcinoma) después de 4 horas de inyectadas [101]. 

Cuando la administración de las NPs es vía sistémica éstas entran al organismo a través 

del torrente sanguíneo, viajan por el cuerpo a través de la sangre, donde inicialmente 

                                                             
32 Ligandos como moléculas pequeñas, péptidos, anticuerpos, fragmentos de anticuerpos, ácidos nucleícos [110]. 
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interactúan con el sistema fagocítico mononuclear (SFM)33. Fagocitos del SFM (monocitos 

en sangre, macrófagos del bazo, nodos linfáticos, hígado, pulmones y piel) secuestran las 

NPs inmediatamente después de la inyección. Este proceso empieza con la opsonización34 

de las NPs, que consiste en la adhesión de proteínas de la sangre en la superficie de las 

NPs, formando una corona proteica que marca a las NPs con receptores específicos de 

fagocitos. Cuando las NPs llegan a órganos del SFM como hígado, bazo o piel, las NPs son 

internalizadas mediante la fagocitosis35 [109, 112].  

Mientras las NPs viajan por el torrente sanguíneo éstas no sólo son secuestradas por el 

SFM, sino que también empieza el proceso de depuración (eliminación) de las NPs del 

cuerpo, en órganos como hígado, bazo y riñones a través de filtración. NPs con tamaños 

menores a 8 nm son filtradas rápidamente por los riñones y expulsadas del cuerpo por la 

orina [54, 110, 112, 113]. El hígado por su parte depura las NPs de gran tamaño que no 

fueron eliminadas vía renal [54, 112]. Partículas con diámetros mayores a 2000 nm son 

eliminadas por el bazo [110, 112]. Por otra parte, partículas en el rango de 2-5 µm se 

acumulan en los capilares del pulmón [112]. 24 horas después de inyectar las 

nanopartículas la gran mayoría de éstas son secuestradas por el hígado, bazo, riñones y 

piel [109], ver figura 9.  

 

 

Figura 9. Biodistribución de las NPs en el organismo; las NPs se acumulan principalmente en 

pulmones, hígado, bazo y riñones. La biodistribución de las NPs en estos órganos dependen de su 

tamaño (a), forma (b) y carga superficial (c). Imagen modificada de [112]. 

 

                                                             
33 Consiste en células del sistema inmune (monocitos circulantes y macrófagos) que fagocitan (comen) cuerpos extraños, 
microorganismos o restos celulares, en este caso a las NPs.  
34 La opsonización es dependiente del tamaño, la carga superficial, superficie química e hidrofobicidad de la nanopartícula 
[54, 110, 112]. 
35 La geometría y superficie química de las NPs influyen en la fagocitosis. Partículas pequeñas son fagocitadas más 
fácilmente que las partículas grandes [96, 114]. 
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Las NPs que escapan del SFM, la depuración y la eliminación vía renal, y además logran 

llegar al tumor, son extravasadas al tejido maligno. Los vasos sanguíneos dentro de un 

tumor poseen paredes con grandes huecos (fenestraciones) entre células endoteliales, 

permitiendo que las NPs con el tamaño apropiado36 pasen a través de ellas [54, 96, 109, 

110, 112]. Una vez extravasadas las NPs interactúan con el microambiente tumoral que 

también limita su salida hacia el tejido maligno. No obstante, debido a un drenaje linfático 

disfuncional o ausente en los tumores, existe una acumulación de NPs (las que lograron 

extravasar) dentro del tumor (efecto EPR37).  

Por otro lado, el microambiente de un tumor no sólo está compuesto de células cancerosas, 

sino que además existen células del estroma38, monocitos y macrófagos asociados al tumor, 

una compacta y densa red de matriz extracelular y vasos que conforman un red caótica y 

tortuosa [5, 54, 96, 109]. Además, dentro del tumor existe una presión del fluido intersticial 

alta que puede evitar la extravasación de NPs al tumor [96, 112]. La perfusión limitada 

debida a la vasculatura anormal también representa una barrera para la liberación de las 

NPs [54]. Asimismo, la vasculatura heterogénea y densa y la desigual red de matriz 

extracelular afecta la distribución y acumulación de la NPs, resultando en regiones con alta 

concentración del tumor [96]. Todos estos factores impiden la liberación correcta de las NPs 

hacia el tumor. 

Finalmente, cuando las NPs llegan las proximidades de las células cancerosas, ya sea por 

administración sistémica o intratumoral, son internalizadas mediante endocitosis39. Una vez 

dentro de las células las NPs son transportadas por las endosomas40 hacia los lisosomas 

donde son degradas enzimáticamente. Los restos de NPs no degradadas que permanecen 

después de la degradación enzimática (como por ejemplo metales nobles) son retenidas en 

las células y acumuladas en el hígado y bazo [109, 110, 112]. Si las NPs no son atrapadas 

mediante endosomas, éstas pueden escapar de la digestión enzimática (escape 

endolisosomal) y entrar en el citoplasma de las células. Una vez internalizadas las NPs 

pueden interactuar con la célula diana; si escapan de los lisosomas éstas pueden 

interactuar de forma directa con los organelos de la célula. NPs con tamaños de 20-200 nm 

presentan la mejor biodistribución y acumulación dentro del tumor [54, 76, 110]. 

Debido al complejo camino que hay desde el sitio de la inyección hasta el tumor un número 

reducido de NPs llega a las células diana (ver figura 10). Además, como resultado del SFM 

y la depuración de las NPs existe una distribución desfavorable entre el sitio del tumor y 

órganos como el hígado (ver figura 9) [109, 110]. Para contrarrestar este problema, se ha 

propuesto TFiN a través de múltiples inyecciones de NPs [107, 115]. Recientemente, 

                                                             
36 El tamaño de las fenestraciones en las paredes de los vasos sanguíneos dentro de un tumor oscila entre 100-800 nm, 
dependiendo del tipo de tumor y su estadio, alcanzado tamaños ≤ 2 µm [54, 96, 110]. 
37 Efecto de retención y permeabilidad aumentada (EPR: enhanced permeability and retention effect). Es la acumulación 
pasiva de NPs dentro de un tumor.  
38 Células de tejido conectivo compuesto de fibroblastos, miofibroblastos, glóbulos blancos, células endoteliales de 
capilares sanguíneos y linfáticos, pericitos y células de músculo suave [5]. 
39 Mecanismo de internalización celular, mediante el cual las nanopartículas son rodeadas por la membrana plasmática 
formando una vesícula que es "engullida" por la célula [5, 110]. La fagocitosis es una forma de endocitosis. 
40 Vesícula formada en la endocitosis, mediante la cual una célula internaliza las NPs. 
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Bucharskaya y su grupo reportaron que la concentración de nanovarillas de oro dentro en 

un tumor aumentan notablemente después de 3 inyecciones intravenosas, y además el 

incremento de temperatura y la necrosis producida por TFt es comprable con los resultados 

obtenidos de una inyección intratumoral [107]. Sin embargo, múltiples inyecciones de NPs 

representan un riesgo pues aumentan la acumulación de éstas en diferentes órganos como 

el hígado y riñón.  

 

 

Figura 10. Camino que siguen las NPs desde la inyección hasta su alojamiento en las células diana 

para las TFiN. Diferentes fenómenos biológicos limitan sustancialmente el número de NPs que 

llegan a las células de interés. 

 

Todo lo anterior ha llevado al desarrollo de nuevas estrategias para trasladar de manera 

óptima a las NPs hasta los tumores durante TFiN. Por ejemplo, se ha propuesto recubrir 
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diferentes NPs con PEG, el cual reduce la toxicidad de la NPs (al minimizar la interacción 

entre la energía superficial de NP y la membrana de la célula), aumenta el tiempo de 

circulación de las NPs en el torrente sanguíneo (al reducir la opsonización) y mejora la 

acumulación dentro del tumor (por efecto EPR) [54, 100, 109, 110, 112]. Por ejemplo, 

Sobhani y su grupo han reportado la bioconjugación de NTC con PEG para mejorar su 

biocompatibilidad e incrementar la localización de estas NPs dentro del tumor [100]. El PEG 

también puede prevenir la agregación de las NPs, sin embargo, esto mejora la fagocitosis 

[114].  

En los últimos años, han surgido otras propuestas para mejorar la biocompatibilidad, la 

acumulación de NPs dentro de los tumores y reducir los riesgos de éstas dentro del 

organismo, y usar sinérgicamente con la TFiN. Por ejemplo, se han usado NPs de sílice 

recubiertas de oro y funcionalizadas con VEGF41 para la eliminación de un glioma murino 

[104]. También se han empleado NPs biocompatibles de albúmina de suero de bovino 

conjugadas con una cianina sensible a pH, que bajo un ambiente ácido (6.2-7.5)42 el tinte 

modifica su estructura química y puede absorber fuertemente luz en el infrarrojo cercano, 

transformando la NP en un agente fototérmico [60]. NPs de magnesio que sirven como 

agentes fotoabsorbentes y son biodegadables [111]. Hidrogeles fotoabsorbentes43 que se 

pueden degradar inyectando un quelante, y las NPs que contiene son secretadas del cuerpo 

vía secreción renal [115]. NPs de melanina camuflageadas con vesículas provenientes de 

membranas de glóbulos rojos que mejoran la retención en sangre y aumentan la 

acumulación en los tumores, además de ser biodegradables [101]. Nanovarillas de oro 

funcionalizadas con péptidos señal de localización nuclear para que las NPs se internalicen 

hasta el núcleo de las células [99]. Nanotubos de carbono oxidados recubiertos con PEG 

como agentes fotoabsorbentes no tóxicos; los nanotubos oxidados presentan menor 

toxicidad en comparación con los nanotubos y si éstos son recubiertos con PEG se 

disminuye aún más su toxicidad [100].  

Otra opción importante que ha sido presentada en los últimos años es el uso de células 

inmunes como vehículos para transportar NPs dentro tumores. Por ejemplo, macrófagos 

cargados con NPs de oro han sido utilizados para transportar activamente estas NPs hasta 

el tumor en un modelo de glioma murino [96]. También, se han usado estas células para 

NPs núcleo-coraza de sílice-oro dentro de células tumorales (C6 de rata y esferoides) y en 

un modelo in vivo de cáncer cerebral en ratas [114].  

Hoy en día, la terapia fototérmica representa una gran alternativa como tratamiento 

anticáncer pues permite una terapia más local, eficiente y sin efectos secundarios tan 

agresivos comparado con las reacciones adversas de otras terapias. Diversas 

investigaciones han demostrado su efectividad en distintos modelos que van desde cultivos 

celulares hasta pruebas clínicas exitosas. Además, la tecnología actual permite llevar la luz 

a casi cualquier parte del cuerpo y así llegar al tumor. Sin embargo, aún hay retos que 

enfrentar como utilizar láseres de alta potencia, que significa un costo de inversión grande; 

                                                             
41 Factor de crecimiento endotelial vascular. 
42 El ambiente extracelular alrededor de las células cancerosas tiene un pH < 6.5 [60]. 
43 Hidrogel de alginato y calcio para inmovilizar NPs de platino en dendrimeros. 



 Reinher R. Pimentel Domínguez 

 

 
 

 

 E
fe

ct
o

 d
e
 l
a
 t

e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 e

n
 u

n
 m

o
d

e
lo

 i
n

 v
iv

o
 a

p
lic

a
d

a 
a
 t

ra
vé

s 
d

e
 m

ic
ro

ca
le

n
ta

d
o

re
s 

d
e
 f

ib
ra

 ó
p

ti
ca

 

45 
 

no obstante, la nanotecnología ha permitido diseñar NPs a demanda y su uso hace más 

eficiente el proceso de conversión fototérmica, permitiendo por ejemplo utilizar láseres de 

muy baja potencia. No obstante, al utilizar NPs para estos fines se deben considerar que 

éstas sean biocompatibles (minimizar toxicidad), si es posible sean biodegradables, tengan 

diámetros entre 30-200 nm para promover larga (retención) circulación y mejorar la 

acumulación dentro del tumor, también deben tener una alta eficiencia fototérmica. 
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Planteamiento del problema y 

objetivos 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

“Si al principio la idea no es absurda, entonces no habrá ninguna 
esperanza para la misma”.  

Albert Einstein (1897-1955)  
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2.1 Planteamiento del problema 

Los diferentes tipos de cáncer se han convertido en una de las enfermedades con mayor 

mortalidad para la población mundial; además, cada vez un mayor número de personas se 

ve afectada por dicho padecimiento. Existe un gran número de tipos de cáncer diferentes, 

sin embargo, los tumores de sistema nervioso central (principalmente intracraneales) 

deterioran la vida del paciente de forma muy rápida y grave, además de tener una alta 

mortalidad. Su tratamiento generalmente consiste en la extirpación parcial del tumor 

complementado con radioterapia y quimioterapia. Sin embargo, no todos los tumores 

responden a estos tratamientos; además existen tumores que son de difícil acceso para el 

neurocirujano o son inoperables por su localización anatómica.  

Nuevas alternativas para combatir los cánceres han surgido, su objetivo es la destrucción 

completa y selectiva del tumor reduciendo los efectos secundarios de la terapia, mejorando 

así la supervivencia del paciente y su calidad de vida. Una de estas terapias alternas es la 

terapia térmica, que usa calor para la destrucción de tejido maligno. Además, dependiendo 

de la cantidad de calor utilizado la muerte de las células cancerosas se puede modular entre 

apoptosis y necrosis. Existen diversas formas de administrar calor a los tumores; sin 

embargo, utilizar luz para generar calor (terapia fototérmica) ofrece ventajas como un 

control muy preciso del calor generado en un área pequeña, permitiendo atacar de forma 

precisa al tumor y reducir el daño al tejido sano circundante. Además, la luz puede ser 

transportada por fibras ópticas al interior del paciente permitiendo llegar a lugares de difícil 

acceso como el cerebro, debido al tamaño reducido de las fibras.  

Combinando la terapia fototérmica con nanopartículas es posible tener un efecto 

aumentado y confinamiento del calor haciendo más eficiente la terapia fototérmica. Sin 

embargo, las nanopartículas son administradas vía inyección intratumoral o intravenosa, y 

aún existe una gran controversia por la toxicidad y destino final de las nanopartículas dentro 

del cuerpo humano debido a la falta de estudios concluyentes. 

Este trabajo busca evaluar el daño en tejido biológico después de aplicar terapia fototérmica 

mediante microcalentadores de fibra óptica. Los microcalentadores utilizan nanopartículas 

confinadas en la punta de una fibra óptica, aprovechando las propiedades fototérmicas de 

éstas. El confinamiento de las nanoestructuras permite la aplicación de la terapia 

fototérmica sin necesidad de inyectar las nanopartículas vía sistémica o en el sitio de 

interés. Con ello, se busca proponer una solución contra tumores de difícil acceso, como 

los tumores intracraneales, ya que los microcalentadores de fibra óptica tienen ventajas 

adicionales como su tamaño, que los hace ideales para ser usados mediante cirugía 

mínimamente invasiva o a través del uso de catéteres y el uso de nanopartículas permite 

utilizar potencias ópticas bajas y tiempos de aplicación cortos en comparación con otros 

sistemas donde se utilizan fibras ópticas para terapia fototérmica.  

 



 Reinher R. Pimentel Domínguez 

 

 
 

 

 E
fe

ct
o

 d
e
 l
a
 t

e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 e

n
 u

n
 m

o
d

e
lo

 i
n

 v
iv

o
 a

p
lic

a
d

a 
a
 t

ra
vé

s 
d

e
 m

ic
ro

ca
le

n
ta

d
o

re
s 

d
e
 f

ib
ra

 ó
p

ti
ca

 

49 
 

2.2 Hipótesis 

La terapia fototérmica inducida a través de microcalentadores de fibra óptica puede generar 

calor controlado para inducir muerte celular por apoptosis o necrosis de manera precisa, 

minimizando el daño al tejido sano. 

 

2.3 Objetivos 

2.2.1. Objetivo general 

Evaluar el uso de microcalentadores de fibra óptica como posibles inductores de apoptosis 

en un modelo murino in vivo, y determinar su potencial como herramienta para tratamientos 

de terapia fototérmica intersticial.  

 

2.2.2. Objetivos particulares 

• Fabricar microcalentadores de fibra óptica que sean aptos para aplicaciones biológicas. 

• Cuantificar la temperatura producida por los microcalentadores. 

• Evaluar el tipo de lesiones que los microcalentadores inducen en tejido de ratón. 

• Caracterizar el tamaño de la lesión obtenida en función de los parámetros del láser. 

• Verificar que exista muerte celular inducida por el calor generado a través de los 

microcalentadores. 

• Evaluar la posibilidad de inducir apoptosis en cerebro de ratón mediante el uso de los 

microcalentadores. 
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Microcalentadores de fibra 

óptica como inductores de 

terapia fototérmica  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 “No he fracasado. He encontrado 10 mil formas que no funcionan”.  

Thomas Alva Edison (1847-1931)  
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3.1. Introducción 

Como se mencionó anteriormente, existen diversas técnicas para elevar localmente la 

temperatura de un tejido y con ello inducir la muerte de las células cancerosas que 

conforman un tumor. Una forma de termoterapia que ha tomado fuerza en las últimas 

décadas es la terapia fototérmica (TFt), que consiste en la conversión de luz (láser) en calor. 

Utilizar este tipo de energía para calentar ofrece ventajas frente a otros métodos, por 

ejemplo, un control espacio-temporal muy preciso, permitiendo elevar la temperatura de un 

tejido en regiones ≤ 1 cm y de manera rápida (segundos); además, la luz se puede 

transportar a través de fibras ópticas, permitiendo alcanzar tumores inoperables o de difícil 

acceso a través de cirugía mínimamente invasiva. Sin embargo, esta conversión de calor 

está limitada a la cantidad de luz que pueden absorber las moléculas que constituyen los 

tejidos; para producir el incremento de temperatura deseado se necesita utilizar láseres de 

alta potencia (≥ 2 W) y/o tiempos de terapia prolongados (≥ 15 minutos) [43, 88, 89, 116-

118]. Los sistemas láser de alta potencia son costosos, en comparación con láseres de baja 

potencia (≤ 1W), y generalmente necesitan sistemas de enfriamiento para su correcto 

funcionamiento. Además, tiempos de terapia prolongados aumentan los riesgos o 

problemas que pueden ocurrir durante una cirugía. 

Una forma novedosa de TFt ha resuelto estos problemas permitiendo utilizar láseres de 

baja potencia y tiempos de irradiación cortos. La técnica consiste en usar nanopartículas 

(NPs) como agentes fototérmicos exógenos (Terapia fototérmica inducida con 

nanopartículas, TFiN). Esta combinación ofrece ventajas como emplear partículas de 

tamaño nanoscópico que transforman luz en calor de manera muy eficiente, creando 

nanocalentadores; también se puede elegir la longitud de onda del láser para que el tejido 

sea transparente a esta luz y sólo sea absorbida por las NPs, evitando el daño al tejido 

sano que rodea al tumor y que no contenga nanopartículas. No obstante, el uso de NPs 

también involucra problemas debido a que su administración dentro del organismo es a 

través de inyecciones intravenosas o intratumorales. Complicaciones relacionadas al uso 

de NPs para TFiN son su toxicidad, biodistribución, destino final y los efectos a largo plazo 

en el organismo. Nuevas propuestas buscan solucionar o aminorar los inconvenientes 

relacionados con estos biofenómenos, por ejemplo, utilizar NPs biodegradables o células 

que transporten las NPs hasta el tumor. 

La terapia fototérmica como alternativa clínica en oncología busca utilizar binomios láser-

agentes fototérmicos que sean eficientes y accesibles, es decir, combinaciones de láseres 

y NPs, que consideren longitud de onda y potencia del láser, los materiales y geometría de 

las NPs, para maximizar la conversión fototérmica a través del uso de equipos y materiales 

asequibles, sin olvidarse de la biocompatibilidad y biodegradación de las NPs. Además, es 

deseable que se pueda controlar la temperatura alcanzada durante la terapia. 

En este capítulo se presenta un dispositivo óptico de dimensiones submilimétricas que 

puede generar calor por efecto fototérmico con materiales y equipo accesibles, además de 
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ser capaz de contener a las nanopartículas en el mismo dispositivo sin tener que 

administrarlas al organismo mediante inyecciones. Este dispositivo, que puede ser utilizado 

para terapia fototérmica, está basado en tecnología de fibras ópticas y nanopelículas de 

diferentes materiales que convierten de manera eficiente la luz en calor y puede ser utilizado 

para terapia fototérmica.  

 

3.1.1. Microcalentadores de fibra óptica 

El efecto fototérmico inducido mediante nanopartículas ha sido utilizado desde hace 

algunos años para diferentes aplicaciones además de la terapia fototérmica. Estas 

aplicaciones van desde calentar muestras, hasta la producción de fuentes de ultrasonido o 

micromaquinado láser. Una aplicación particular de este fenómeno es la evaporación local 

de un medio, específicamente la generación de burbujas de tamaño micrométrico en 

líquidos. Estas microburbujas son utilizadas en diversas aplicaciones [95].  

Para lograr la evaporación local de un medio líquido y con ello la formación de las burbujas 

se ha propuesto adherir NPs fotoabsorbentes en puntas de fibras ópticas. Las NPs 

absorben la luz que escapa por un extremo de la fibra óptica1 (FO) convirtiéndola en calor. 

Las NPs aumentan el efecto fototérmico de manera muy eficiente, alcanzando grandes 

temperaturas por medio de luz láser de baja potencia (< 1W). Debido a las reducidas 

dimensiones que tienen las fibras ópticas (diámetros 100-600 µm), éstas actúan como 

fuentes "puntuales" de calor permitiendo crear dispositivos térmicos altamente localizados. 

A estos dispositivos se les conoce como microcalentadores de fibra óptica (µFO), 

convertidores optotérmicos de fibra óptica o puntas calientes (de fibra óptica).  

Distintas NPs se han empleado para desarrollar µFO, por ejemplo, se han utilizado NTC o 

NPs de plata para evaporar localmente metanol [119]; también se han usado NTC para 

generar una microburbuja en agua desionizada2 [120], ver figura 11a. La conversión 

fototérmica es tan eficiente que permite evaporar medios altamente viscosos como aceite 

de silicón [95, 121]. 

No obstante, existen otros materiales que pueden ser depositados en las puntas de las 

fibras ópticas además de nanomateriales para crear µFO. Estos materiales pueden ser 

películas metálicas, materiales amorfos altamente absorbentes y cristales fotoabsorbentes. 

Dependiendo del material adherido a las fibras ópticas, incluyendo NPs, las temperaturas 

alcanzadas por los µFO pueden ir de unas decenas de grados centígrados hasta 

temperaturas mayores a los 1000 °C. 

                                                             
1 La fibra óptica consiste en un filamento de sílice con un índice de refracción grande, recubierto de la misma sílice con un 
índice de refracción menor. Al filamento interno se le conoce como núcleo y el recubrimiento se le conoce como 
revestimiento. La fibra óptica estándar tiene un diámetro de 125 µm y un núcleo de 8 µm. 
2 Los autores de este trabajo proponen utilizar la microburbuja para monitorear la temperatura o flujo en un microcanal. 
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De forma análoga, se han utilizado µFO con películas metálicas para generar microburbujas 

en diferentes medios (ver figura 11); por ejemplo se ha demostrado el uso de un µFO con 

una película de galio (9 nm) y óxido de silicio para producir microburbujas en nitrógeno 

líquido [122], un µFO (basado en una fibra óptica adelgazada3) recubierto con platinio (100 

nm) para la evaporación local de agua [123] y un µFO fabricado con una película de titanio 

(50-300 nm) para producir microburbujas en microcanales4 [124].  

 

 

Figura 11: Microburbujas producidas en diferentes líquidos utilizando microcalentadores de fibra 

óptica. El efecto fototérmico se consigue pegando un material fotoabsorbente en la punta de una 

fibra óptica. Por ejemplo, se pueden emplear NPs de carbono (NTC) (a), películas metálicas de 

titanio (b), platino (c) o galio (d), o un cristal de silicio (e). Imágenes tomadas y modificadas de [119, 

122-125]. 

 

Recientemente, se ha propuesto el desarrollo µFO con cristales fotoabsorbente fusionado 

a la punta de una fibra óptica [125, 126]. Este tipo de µFO pueden alcanzar temperaturas 

de cientos de grados centígrados; por ejemplo, un microcalentador con un cristal de silicio 

(10 o 200 µm de grosor), puede alcanzar temperaturas mayores a 1000 °C en aire [125]. 

                                                             
3 Fibras ópticas utilizadas para microscopía óptica de barrido de campo cercano. En estudios teóricos se ha demostrado 
que una de estas fibras con un recubrimiento de aluminio (100 nm) es capaz de alcanzar temperaturas de 250 °C [127]. 
4 En este caso en particular, la microburbuja es empleada para bloquear el flujo de líquido que fluye a través de un 
microcanal, funcionando así como válvula permitiendo detener el flujo del microcanal por completo. 
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También, se han usado elementos amorfos para fabricar µFO como carbón5 [128, 129], 

dióxido de titanio y óxido de erbio [130]. 

Los µFO no sólo han sido empleados para generar microburbujas, también se ha propuesto 

su uso para diferentes aplicaciones biomédicas, ver figura 12. Actualmente, encontramos 

ejemplos como un µFO hecho con NPs de zinc para cauterizar y coagular (60 °C) la arteria 

de una rata [131], un µFO hecho con una mezcla de grafito y resina, para mejorar el corte 

de la piel de una rata (escalpelo láser) [132] y una fibra óptica con un cristal de granate de 

aluminio-itrio dopado con neodimio (Nd:YAG) que es capaz de calentar agua a 49.5 °C e 

hígado de cerdo (ex vivo) a 79 °C [126]. Además, se han utilizado µFO con recubrimientos 

hechos con tinta negra, los cuales han sido aprovechados para activar la expresión de 

genes en embriones y larvas de pez cebra [133] o perforar la zona pelúcida6 de un ovocito 

con fines de fertilización in vitro7 [134]. 

 

 

Figura 12: Aplicaciones biomédicas en donde se utilizan los microcalentadores de fibra óptica: a) 

cauterización local en arterias de rata, b) corte de piel de rata (escalpelo láser), c) activación de 

genes en pez cebra y d) perforación de la pared de un ovocito para fertilización in vitro. Imágenes 

tomadas y modificadas de [129, 131, 133, 134]. 

 

Debido a las características de los µFO como su conversión fototérmica, la incorporación 

de nanopartículas en su fabricación, las temperaturas que se pueden alcanzar con láseres 

de baja potencia y principalmente a su diminuto tamaño, en este trabajo se propone el 

posible uso de estos dispositivos para generar destrucción tisular selectiva. En las 

siguientes secciones se presentan el diseño y evaluación de cuatro tipos de µFO que son 

estudiados para su uso como herramienta en terapia fototérmica. 

                                                             
5El depósito de carbón se hace quemando un pedazo de corcho. La punta de una fibra óptica se pone en contacto directo 
con el corcho y se hace pasar luz de gran potencia a través de la fibra óptica. Residuos de carbón quedan pegados en la 
punta de la fibra óptica que entró en contacto con el corcho. 
6 Es la capa exterior que rodea el ovocito de los mamíferos. 
7 En esta investigación no utilizan una fibra óptica, sino un capilar de vidrio para crear el microcalentador. 
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3.2. Metodología 

3.2.1. Diseño de microcalentadores de fibra óptica para terapia fototérmica 

Los NTC y las NPs de oro son los nanomateriales más utilizados para el desarrollo de 

herramientas en TFt; además, algunos µFO han sido fabricados utilizando un depósito de 

NTC para generar el efecto fototérmico. De esta manera, en este trabajo se propone la 

creación de µFO con depósito de NTC y NPs de oro para su posterior uso en terapia 

fototérmica. Los microcalentadores que se fabricaron y fueron evaluados en este trabajo 

fueron los siguientes:  

1. µFO con NTC (µFO-NTC), 

2. µFO con NPs de oro (µFO-NPAu),  

3. µFO con NTC y cubierta protectora de oro (µFO-NTC-Au),  

4. µFO con nanopelícula de oro (µFO-Au). 

El primer tipo de microcalentador ya ha sido utilizado para generar calor de forma controlada 

y localizada [119], por esta razón se planteó replicarlo para evaluarlo como herramienta 

para TFt. 

Por otro lado, debido a los problemas relacionados con toxicidad que pudiera representar 

el uso de NTC (ver capítulo 1), se propuso sustituir estas nanopartículas por NPs de oro 

debido a su biocompatibilidad. En este caso se obtuvo un microcalentador similar al µFO-

NTC, pero con NPs de oro. 

Por otra parte, se propuso recubrir los NTC del µFO-NTC con una capa delgada de oro. 

Con esta capa se buscó proteger los NTC evitando así el contacto directo entre los NTC y 

el tejido biológico a tratar, reduciendo los problemas de toxicidad. En este caso, se eligió 

oro como material de protección debido a su biocompatibilidad, su alto coeficiente de 

conductividad térmica, su gran adhesión a las fibras ópticas, su amplio uso en TFt y su fácil 

depósito a través de la técnica de sputtering (también conocida en español como 

pulverización catódica o espurreo)8. 

Finalmente, también se diseñó un microcalentador con una capa delgada de oro en lugar 

de utilizar NPs de este metal, similar al µFO-NTC-Au pero sin depositar NTC previamente. 

Esta propuesta se hizo en base a que algunos de los µFO presentados en la sección 

anterior utilizan una capa metálica delgada en lugar de NPs [122-124]. Nuevamente, el oro 

se seleccionó como material fototérmico por su biocompatibilidad, su conductividad térmica 

y su gran adhesión a las fibras ópticas. 

 

                                                             
8 Esta técnica consiste en la deposición de átomos de oro sobre un sustrato, permitiendo el crecimiento de películas de 
espesor nanométrico. 
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3.2.2. Fabricación de los microcalentadores de fibra óptica 

► µFO-NTC: Los microcalentadores de fibra óptica con depósito de nanotubos de 

carbono (µFO-NTC) consisten en una fibra óptica recubierta de una película de 

nanotubos de carbono en su punta. Su fabricación es muy sencilla, y se basa en el 

depósito ópticamente impulsado de los NTC [95]. Dicha técnica consiste en sumergir 

un extremo de una fibra óptica (SMF-28e, Corning) en una solución de NTC multipared 

(Sigma Aldrich, 724769) suspendidos en etanol, ver figura 13. Antes de la inmersión de 

la punta de la fibra óptica en la solución, ésta fue limpiada y cortada para obtener una 

superficie plana. A continuación, luz láser fue enviada a través de la fibra. La luz que 

escapa de la fibra atrae a los nanotubos que están suspendidos en el etanol hasta la 

superficie de la fibra óptica, donde quedan adheridos. Posteriormente, la fibra se saca 

de la solución y se deja secar el etanol, obteniendo el µFO. En este caso, se utilizó un 

diodo láser (Thorlabs, PL980P330J, con =975 nm) como fuente de luz y el depósito 

de los NTC se hace utilizando una potencia de salida de 137 mW y un tiempo de 

depósito de 240 s para garantizar una película de NPs adecuada [135]. 

► µFO-NPAu: Los microcalentadores de fibra óptica con depósito de nanopartículas de 

oro (µFO-NPAu) son similares a los µFO-NTC. También se utilizó la técnica de depósito 

de NPs ópticamente impulsadas, sólo que en este caso se sustituyeron los NTC por 

las NPs de oro (Sigma Aldrich, 742015). Las NPs se encuentran estabilizadas en un 

amortiguador de citrato, para evitar la formación de cúmulos de NPs. Anterior al 

depósito la punta de la fibra óptica se limpió y cortó para obtener una superficie plana. 

El depósito se hace utilizando las mismas condiciones utilizadas para el depósito de 

NTC (=975 nm, P=137 mW, t=240 s), ver figura 13.  

► µFO-NTC-Au: Los microcalentadores de fibra óptica con depósito de nanotubos de 

carbono y recubrimiento de oro (µFO-NTC-Au) se fabricaron cubriendo un µFO-NTC 

con una capa delgada de oro (~10 nm), ver figura 14 y 15a. El oro es depositado sobre 

los NTC por medio de un equipo de sputtering (Cressington Sputter Coater, 108auto9) 

utilizando una presión en la cámara de 0.1 mbar y una corriente de 40 mA. Previo al 

depósito la punta de la fibra óptica se limpió y cortó para obtener una superficie plana. 

                                                             
9 El equipo sputtering utilizado permite depositar películas de oro con una resolución de 0.1 nm de grosor (dependiendo 
del manejo del operador). 
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Figura 13: Arreglo experimental para la fabricación de un µFO-NTC. Los NTC se adhieren a la 

punta de la fibra óptica. El depósito se hace utilizando un láser de 975 nm y potencia de salida 

de 137 mW durante 4 minutos. Este mismo arreglo es usado para fabricar los µFO-NPAu, 

sustituyendo los NTC por NPs de oro. NTC: nanotubos de carbono, FO: fibra óptica. 

 

 

Figura 14. Esquema del depósito de oro por sputtering. El sistema consiste en una cámara de 

vacío donde iones de gas argón son acelerados debido a la presencia de un voltaje muy intenso. 

Los iones de argón chocan con un blanco de oro, causando la eyección de material (oro). El 

material desprendido cae sobre la superficie del sustrato (fibra óptica).  
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► µFO-Au: Para la fabricación de un microcalentador de fibra óptica con película de oro 

(µFO-Au) se depositó una capa delgada de dicho metal sobre la superficie transversal 

de la punta de una fibra óptica. Anterior al depósito, la punta de la fibra óptica se limpió 

y cortó para obtener una superficie plana. El depósito de oro se realizó de igual manera 

que para los µFO-NTC-Au, depósito de oro (~10 nm) a través de un sistema sputtering 

(0.1 mbar y 40 mA), ver figura 15b. 

 

 

Figura 15. Esquema de la fabricación de los µFO con recubrimiento de oro. En el esquema se 

observa la punta de una fibra óptica (FO) y la película fototérmica depositada sobre su punta para 

la creación de un µFO-NTC-Au (a) y µFO-Au (b). El depósito de oro se hace mediante la técnica de 

sputtering (ver figura 14). 

 

3.3. Resultados y discusión 

En la figura 16 se puede observar fotografías de un microcalentador de fibra óptica. La 

figura muestra un cable de fibra óptica comercial que consiste en una fibra óptica con una 

conexión (adaptador metálico) en un extremo, y en el lado contrario se tiene la punta de la 
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fibra óptica (recuadro rojo, figura 16a), a la cual se le depositan NPs y/o recubrimiento de 

oro (figura 16c). Como se puede notar el microcalentador tiene un tamaño muy compacto, 

lo que permite introducirlo en agujas de diferentes calibres10 (figura 16d). 

 

 

Figura 16. Microcalentador de fibra óptica., consiste en un cable de fibra óptica comercial (a) con 

un depósito de NPs en un extremo. En (b) y (c) se pueden ver acercamientos de la punta de la 

fibra óptica (recuadro rojo). El tamaño del microcalentador permite introducirlo a través de agujas 

de diferentes diámetros (flechas). FO: fibra óptica, NPs: nanopartículas. 

 

3.3.1 Caracterización de las películas fototérmicas en los µFO 

El desempeño de los µFO depende principalmente de la adhesión que hay entre los agentes 

fototérmicos utilizados (NPs o película delgada) y las fibras ópticas. Entre mejor sea la 

adhesión, mejores resultados se obtendrán para llevar a cabo la TFt, debido a que si no 

existe una buena adhesión no habrá un número suficiente de NPs que conviertan la luz en 

calor y por lo tanto, el incremento de temperatura no será óptimo u homogéneo; asimismo, 

                                                             
10 El diámetro de una aguja o catéter se suele medir en gauge (G). 23 G = 0.337 mm, 25 G = 0.26 mm y 26 G = 0.127 mm. 
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las NPs podrían desprenderse del microcalentador quedando en el tejido biológico, 

pudiendo causar problemas de toxicidad. 

Una vez fabricados los diversos tipos de microcalentadores de fibra óptica, se procedió a la 

observación de su superficie a través de microscopía electrónica de barrido11 (SEM; JEOL, 

7600) para verificar que existiera un depósito de nanopartículas o una película de oro sobre 

la punta de la fibra óptica. Los resultados obtenidos se pueden contemplar en la figura 17. 

En ella se puede ver la superficie de los distintos microcalentadores de fibra óptica 

obtenidos en comparación con la superficie de una fibra óptica sin nanoestructuras.  

Como se ha mencionado, la técnica de depósito de NPs ópticamente impulsadas fue la 

utilizada para la fabricación de los µFO-NTC. A través de esta técnica las nanopartículas 

se adhieren al sustrato de sílice (fibra óptica) por fuerzas electrostáticas y de van der Waals 

[95]. En la figura 17 (segunda fila, columna dos) se observa que los NTC sí se adhieren a 

la fibra óptica, y que se pegan en mayor proporción en el núcleo de la fibra (círculo verde 

en la figura). También se puede notar que se pega una gran cantidad de NTC en toda la 

superficie de la fibra óptica.  

Por otro lado, se observó que las nanopartículas de oro, a pesar de ser depositadas por la 

misma técnica12, tienen una muy mala adhesión con el dióxido de silicio que conforma a las 

fibras ópticas, por lo que el depósito se pierde. De 15 muestras que se llevaron al 

microscopio electrónico de barrido (SEM) para su análisis, en ninguna fibra se observó NPs 

de oro adherida. Esta es la razón por la cual en la figura 17 no se incluyen micrografías del 

µFO-NPAu. Debido a esta mala adhesión partículas-sustrato se abandonó la idea de utilizar 

estas nanopartículas de oro para el diseño de microcalentadores fibra óptica. 

Con respecto a los recubrimientos de oro, se puede mencionar que para el caso de los 

µFO-NTC-Au, los NTC son recubiertos por el oro depositado mediante el sistema sputtering. 

En la figura 17 se puede observar que existe un recubrimiento homogéneo de oro con 

algunos espacios vacíos sobre el área transversal de la fibra óptica (fila tres, columna dos). 

Al hacer un acercamiento (fila tres, columna tres) se observan que el oro se pega a los NTC 

(comparar con NTC sin oro; fila dos, columna tres), en la figura se puede notar el incremento 

de tamaño de los NTC debido al oro que los rodea. Analizando la superficie de estos 

microcalentadores con más detalle, se pueden distinguir que existen dos zonas (resaltadas 

con colores falsos en la figura 18); por un lado, se observan los NTC recubiertos con oro 

(en morado) y, por otro lado, se nota el recubrimiento de oro que recubre sólo la superficie 

de la fibra óptica (en verde). 

                                                             
11 Se recurrió a diversos equipos para el estudio de la superficie de los microcalentadores, sin embargo, debido al tamaño 
de éstos sólo el SEM arrojo datos sobre la superficie de las muestras. Los µFO tienen un área superficial muy grande para 
ser observados a través de microscopía de fuerza atómica. Además, la medición de los recubrimientos implica varias 
dificultades técnicas a superar como colocar correctamente los microcalentadores para su visualización o análisis en 
diferentes equipos.  
12 En trabajos previos se observó que NPs de distintos materiales (como plata y dióxido de silicio) se adhieren a la fibra 
óptica al ser depositadas mediante la técnica de depósito de partículas ópticamente impulsadas [95]. Debido a estos 
resultados previos se infirió que las NPs de oro se pegarían a las fibras ópticas, por fuerzas de van der Waals. 
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Figura 17. Microscopía electrónica de barrido de la superficie de los µFO comparada contra una 

fibra óptica sin nanoestructuras. En la primera columna se puede ver un esquema del µFO. En la 

segunda columna se observa una micrografía frontal de la superficie de los microcalentadores. La 

tercera columna muestra un acercamiento de las nanoestructuras depositadas o el recubrimiento 
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que tienen los µFO. El círculo rojo delimita el área de la FO (125 µm) y con el círculo verde se 

señala el núcleo de la FO (8 µm). Barras de escala: 30 µm (azul) y 250 nm (amarilla). 

 

Figura 18. Micrografía SEM de un µFO-NTC-Au. Se puede observar distintas zonas localizadas 

sobre la superficie del microcalentador, en morado se distinguen los NTC recubiertos por el oro, en 

verde se resalta el recubrimiento de oro sobre la superficie de la fibra óptica. La imagen 

corresponde a un acercamiento de la superficie del microcalentador mostrado en la figura 17, fila 

tres y columna dos. 

 

Por último, en los µFO-Au podemos notar un recubrimiento casi homogéneo en la mayor 

parte de la superficie de la fibra óptica. Sin embargo, si se observa un acercamiento de este 

recubrimiento, se puede apreciar que el oro no forma una capa uniforme, sino que está 

compuesta de cúmulos muy grandes y muy próximos (a las que nos referiremos como 

nanoislas). Esto se debe al proceso de depósito del oro; los átomos de oro se unen para 

formar cúmulos pequeños que crecen en función de la coalescencia con cúmulos vecinos 

y que forman pequeñas islas13, ver figura 17 (fila cuatro, columna tres). En las imágenes se 

observan islas de tamaño pequeño debido a que sólo se depositaron 10 nm de oro14 y no 

hay suficiente material depositado para crear una película uniforme (un recubrimiento liso y 

uniforme en espesor). 

 

 

                                                             
13Si se continúa depositando material, entonces las islas pequeñas se unen para formar islas grandes hasta formar una 
película homogénea, que posteriormente sólo aumenta de espesor. 
14El espesor de la película se monitorea con un sensor piezoresitivo dentro de la cámara de vacío del sistema sputtering. 
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3.3.2. Pruebas de adhesión 

Un aspecto importante que debe ser evaluado para utilizar estos microcalentadores de fibra 

óptica en terapia fototérmica es si el depósito de NPs o el recubrimiento de oro son 

permanentes, es decir, no se desprenden material al contacto con el tejido. Para valorar la 

adhesión material fototérmico-fibra óptica se recurrió a una prueba simple de fricción15. 

La prueba consistió en deslizar la punta de un µFO contra una toalla de papel libre de 

pelusas (kimwipe) y que está impregnada con un poco de acetona (figura 19). Esta prueba 

se eligió porque típicamente las puntas de fibra óptica se limpian de esta manera, el polvo 

y grasa que pueden estar pegados a la superficie de la fibra óptica se retiran por este 

método. Además, en trabajos previos se observó que para los µFO-NTC este método es 

efectivo para remover una gran cantidad de los NTC de la superficie de la fibra óptica [95]. 

Posteriormente, a la prueba de fricción la punta del µFO fue observada nuevamente en el 

SEM.  

Como ya se ha mencionado, para el caso de los µFO-NTC la adhesión entre los nanotubos 

de carbono y la superficie de la fibra óptica, se debe principalmente a fuerzas electrostáticas 

y de Van der Waals, que provocan enlaces físicos y no químicos entre los dos materiales. 

Debido a esto, los depósitos de nanotubos no son permanentes y se pierden debido a 

fricción entre el microcalentador y otra superficie (toalla de papel). 

Por otro lado, se observó que para el caso del µFO-NTC-Au el recubrimiento de oro mejora 

la adhesión entre los nanotubos de carbono y la superficie de la fibra; sin embargo, este 

recubrimiento no provee una capa protectora permanente, debido a que la superficie de la 

FO está en primer contacto con los NTC (enlaces temporales) y el oro se encuentra sobre 

éstos. 

 

                                                             
15 Para evaluar la adhesión entre el material depositado y la fibra óptica se buscó algún equipo que nos permitiera hacer 
ensayos similares a las pruebas de rayado, donde una punta desgasta (raspa) la superficie de un material. Sin embargo, 
por las dimensiones del microcalentador no se pudieron utilizar las pruebas de rayado estándar (para materiales 
macroscópicos) porque el µFO es muy pequeño para ser analizado en esos equipos. Tampoco se pudieron realizar 
microscopio de fuerza atómica (materiales nanoscópicos) donde la superficie del µFO es muy grande. 
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Figura 19. Prueba de fricción para evaluar la adhesión entre las NPs (o recubrimiento de oro) y la 

superficie de la fibra óptica para los diferentes µFO. 

Finalmente, para los microcalentadores recubiertos solamente por oro, se no observó 

alteración sobre los recubrimientos después de la prueba de fricción, permaneciendo 

intactos. Entonces el recubrimiento de oro permite obtener una capa fototérmica 

permanente sobre la superficie de la fibra óptica. Para verificar esto, se realizó una prueba 

a través de un equipo de perfilometría (KLA Tencor D-600) donde se realizaron pruebas de 

rayado, para trayectorias de 50 µm de largo con todas las configuraciones de fuerza y no 

se observó daño sobre la superficie. 

 

3.3.3. Pruebas cualitativas de calor 

Un punto muy importante que también se verificó fue si los microcalentadores realmente 

eran capaces de generar calor o no. En esta sección sólo se presenta una prueba cualitativa 

para demostrar este punto, debido a que en el siguiente capítulo se presentará un análisis 

más detallado sobre el calor generado por estos dispositivos. 

Para que un µFO sea capaz de generar calor es necesario que una fuente de luz ilumine el 

recubrimiento fototérmico que se depositó en éste. Entonces, un µFO es activado, es decir, 

se calienta cuando se hace pasar luz láser dentro de la fibra óptica que lo compone. La luz 

láser que viaja a través de la fibra óptica es absorbida por el recubrimiento fototérmico en 

el extremo del µFO, resultando en generación de calor en su punta. Para activar un µFO, 

el extremo opuesto de éste fue conectado a un diodo láser infrarrojo acoplado a fibra óptica 

(Thorlabs, PL980P330J, =975 nm). Posteriormente, el láser infrarrojo fue encendido, y con 

ello el µFO fue activado.  
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Figura 20. Prueba cualitativa de calor para evaluar la capacidad térmica de los µFO. Un µFO fue 

sumergido en agua y posteriormente fue activado; el calor generado provocó una microburbuja. En 

este caso particular se observa un µFO-Au no activado (izquierda) y una burbuja en su punta 

después de su activación (derecha). Barra de escala: 500 µm. 

En este caso, sólo se hicieron pruebas cualitativas de calor para verificar si los diferentes 

tipos de µFO fueron capaces de generar calor. Esto se confirmó sumergiendo cada µFO 

dentro de agua, al activar el µFO el agua fue evaporada localmente generando microburbuja 

en la punta del µFO. La figura 20 muestra un ejemplo de la generación de una microburbuja 

en un µFO-Au.  

 

3.3.4. Discusión 

En general, se observó que se pueden fabricar diversos tipos µFO a través del depósito de 

un material fototérmico sobre la superficie de la fibra óptica. Dependiendo del tipo de 

microcalentador, la adhesión entre las partículas fototérmicas y el sustrato puede ser o no 

permanente. Para el µFO-NPAu la adhesión fue nula, mientras que para el µFO-NTC los 

nanotubos se adhieren de forma temporal a la fibra, pero pueden desprenderse por contacto 

entre el microcalentador y otra superficie. Por su parte, el recubrimiento de oro si mejora la 

adhesión de los NTC en el µFO-NTC-Au, sin embargo, se observó desprendimiento de la 

película de NTC y recubrimiento de oro, en menor proporción. Para los µFO-Au los 

resultados mostraron que el depósito fue permanente. La tabla 3 resume las características 

de los µFO que fueron evaluadas. 
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Microcalentador 
de fibra óptica 

Generación 
de calor 

Material sobre la 
superficie de la 

FO 

Pérdida de material 
en la prueba de 

fricción 

Útil para 
Terapia 

Fototérmica 

µFO-NTC ✓ ✓ ✓  

µFO-NPAu ✓  ---  

µFO-NTC-Au ✓ ✓ ~ ~ 

µFO –Au ✓ ✓  ✓ 

  
Tabla 3. Resumen de las pruebas hechas a los µFO para evaluar su posible uso en terapia 

fototérmica. 

 

Los resultados mostraron que el efecto fototérmico neto en los microcalentadores es 

reproducible, es decir, todos los dispositivos fabricados fueron capaces de generar calor; 

sin embargo, debido a las limitaciones técnicas de equipo no fue posible estudiar a detalle 

y de forma sistemática la reproducibilidad de los recubrimientos en cada tipo de los 

microcalentadores de fibra óptica, es decir, que todos los µFO tuvieran recubrimientos con 

características similares (espesor). En el caso de los µFO-Au, el espesor de la nanopelícula 

de oro fue determinado por el sensor del equipo sputtering, y no fue posible medir el espesor 

de la película en el microscopio electrónico de barrido o en el equipo de perfilometría.  

Por otra parte, se observó que existen zonas vacías (sin depósito de material fototérmico) 

en la superficie de los µFO. No obstante, lo que realmente importa para llevar a cabo la 

terapia fototérmica es que el núcleo de la fibra esté recubierto por el material deseado, tal 

y como se aprecia dentro de los círculos verdes en la figura 17. El efecto fototérmico en los 

µFO se da cuando el material fototérmico (NPs o nanopelícula de oro) absorbe la luz que 

viaja por la fibra óptica. En la superficie de un µFO la luz escapa de la fibra óptica por su 

núcleo (8 µ), entonces sólo las NPs que recubren el núcleo son las que se calientan en 

primera instancia, después las NPs (o nanoislas de oro) calientes transfieren calor a las 

NPs vecinas, y posteriormente toda el área cubierta por material fototérmico del µFO se 

calienta. La figura 21 muestra un esquema de este fenómeno. 

 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 µ
FO

 c
o

m
o

 i
n

d
u

ct
o

re
s 

d
e 

te
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a 

68 
 

 

Figura 21. Evolución temporal del calentamiento de un µFO. Cuando la luz escapa del núcleo de la 

fibra óptica sólo calientan las NPs que recubren esta región. Posteriormente las NPs vecinas se 

calientan por transferencia del calor. El calor se conduce por toda la película fototérmica que 

recubre el µFO. 

 

Finalmente, de las pruebas realizadas se concluye que el mejor candidato para ser utilizado 

en terapia fototérmica es el microcalentador con recubrimiento de oro, debido a que éste es 

capaz de generar calor por efecto fototérmico y el recubrimiento de oro se adhiere de forma 

permanente a la fibra óptica, evitando así el riesgo de toxicidad por desprendimiento dentro 

del material al tejido biológico. Además, por la técnica de depósito utilizada, el oro recubre 

de manera casi completa o en su totalidad la superficie de la fibra óptica, con lo cual se 

obtiene un calor más homogéneo sobre la superficie del µFO. 
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Medición del calor generado 

durante la activación fototérmica 

de los microcalentadores de fibra 

óptica 
 

 

 

 

 

 

 

 

“La necesidad es la madre de la invención”. 

Anónimo  
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4.1. Introducción 

Para que la terapia fototérmica (TFt) sea exitosa se necesita una administración de calor 

precisa, homogénea y localizada, con esto se incrementa la temperatura del tejido diana 

correctamente y se puede minimizar o evitar el daño colateral al tejido sano circundante. 

Los microcalentadores de fibra óptica (µFO) representan una herramienta capaz de generar 

calor de la manera antes mencionada. Sin embargo, es necesario determinar la temperatura 

que alcanza cada µFO durante la TFt, tanto en la superficie del microcalentador como en 

su vecindad, ya que esto permitirá determinar los parámetros exactos del láser (potencia 

láser de activación1) para una correcta aplicación de calor. La elección del tipo de 

microcalentador y los parámetros del láser a utilizar durante la terapia deben definirse a 

través de una curva térmica característica. En particular, es necesario obtener una relación 

entre la temperatura generada en el dispositivo y la potencia de activación del láser. Con 

esto es posible determinar los parámetros de operación adecuados para obtener rangos 

térmicos entre 42-46 ºC y con ello inducir apoptosis en las células malignas. 

Debido a la reducida dimensión de los microcalentadores (125 µm de diámetro), cuantificar 

la temperatura alrededor de éstos no es una tarea sencilla. Para la correcta medición de 

temperatura en estos dispositivos fototérmicos es necesario un termómetro capaz de 

cuantificar cambios térmicos a escalas micrométricas (con una resolución deseable de 

10 µm) y que además, sea capaz de generar un mapa de temperaturas, es decir, que el 

elemento de medición sea lo suficientemente pequeño para tomar mediciones en diferentes 

puntos y con ello determinar cómo se distribuye el calor en diferentes puntos de la zona 

caliente. La mayoría de los termómetros que son accesibles comercialmente no tienen la 

resolución espacial necesaria para ser utilizados en este experimento2. Por este motivo, se 

procedió a utilizar una técnica termométrica empleada para la determinación de 

temperatura en sistemas micrométricos, dicha técnica se conoce como termometría de 

fluorescencia inducida por láser (TLIF). 

 

 

 

                                                             
1 Se hará referencia como activación de un µFO o directamente como µFO activado, cuando se mencioné que un µFO 
genera calor. Para que esto suceda es necesario enviar luz láser a través del µFO, esta luz se caracteriza por tener una 
potencia óptica asociada. A dicha se le denominará potencia laser de activación o simplemente potencia de activación. 
2 Como primera aproximación se exploró utilizar termómetros comerciales de tamaño compacto (dimensiones de 

milímetros) para medir la distribución de temperatura de un µFO. Se usaron dos tipos de termómetros un termistor y un 

RTD, sin embargo, éstos son demasiado grandes en comparación con un µFO, por lo que no se obtuvieron mediciones de 

temperatura locales. 
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4.1.1. Termometría de fluorescencia inducida por láser 

Tecnologías nacientes a escalas submilimétricas, tales como los sistemas microfluídicos o 

plataformas lab on a chip, han dado paso al estudio de fenómenos térmicos a microescala, 

los cuales se vuelven muy relevantes en estas dimensiones espaciales. Para estudiar 

dichos fenómenos es necesario contar con termómetros diminutos que no sólo midan la 

temperatura de interés, sino que también permitan visualizar el fenómeno térmico. 

Entonces, es deseable que un microtermómetro cuente con una gran resolución espacial, 

una resolución de temperatura adecuada y una baja inercia térmica3 para medir 

rápidamente, siendo la resolución espacial el principal reto de estos termómetros. 

 

 

Figura 22. Termometría fluorescente utilizada para determinar la temperatura en sistemas 

micrométricos. Mapa térmico de (a) un microcalentador resistivo y (b) de un líquido dentro de un 

microcanal. Barra de escala 10 µm (a) y 200 µm (b). Imágenes modificadas de [136] y [137]. 

 

Hoy en día existen diversas técnicas para medir la temperatura a microescala permitiendo 

obtener mediciones con una gran resolución espacial (<1 µm) y una resolución térmica muy 

aceptable (<0.1 °C) [138]. Una de las técnicas más utilizadas, por las diferentes ventajas 

que ofrece es la termometría fluorescente [139]. Dicha técnica emplea una configuración 

                                                             
3 La inercia térmica indica la cantidad la velocidad con la que un cuerpo puede ceder o absorber calor. A baja inercia 
térmica el cuerpo se calienta o enfría más rápido.  
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experimental muy sencilla, pues solamente requiere de una cámara de video (CCD o 

CMOS) comercial con la cual se pueden obtener mapas de temperatura de áreas grandes 

(milímetros) a un costo relativamente bajo [139, 140]. Esta técnica ha sido utilizada, por 

ejemplo, para mapear la temperatura dentro de microcanales [137, 140-143], cuantificar la 

temperatura en la superficie de microcalentadores resistivos [136, 144] o determinar la 

temperatura en una trampa óptica [145], ver figura 22.  

La técnica de termometría fluorescente se basa en medir la fluorescencia de un tinte cuya 

intensidad decae en función de la temperatura. La fluorescencia del tinte se mide a través 

de fotografías adquiridas por medio de una cámara de video (ver figura 22a). La resolución 

espacial de la técnica depende del sistema de magnificación óptica (objetivo de 

microscopio) y la resolución temporal es definida por la velocidad de adquisición entre 

cuadros de la cámara (framing rate) [139, 140, 142, 143]. De esta manera, es fácil obtener 

mapas de temperatura con resolución espacial < 1 µm y con resolución temporal de 

aproximadamente 30 ms. Cuando la fuente de luz con la que se excita el tinte es un láser, 

la técnica recibe el nombre particular de termometría fluorescente inducida por láser (TLIF) 

[139, 146]. 

Existen varios tintes orgánicos utilizados para esta técnica, sin embargo, la rodamina B (rB) 

es la más utilizada [138, 139, 143, 145]. Generalmente, este tinte es disuelto en algún 

líquido como agua o algún solvente orgánico (alcohol), pero también puede ser depositado 

en seco sobre la superficie de interés o ser mezclado con algún polímero para crear 

películas. La intensidad de fluorescencia de la rB decae 2.3%/K en agua y 1.45%/K en 

etanol [139, 142, 145]; al utilizarla en seco se evita que su fluorescencia dependa del 

solvente. Por ejemplo, Löw y su grupo depositan películas en seco sobre la superficie de 

un microcalentador resistivo (figura 22a) [136]. Asimismo, diversos grupos han incorporado 

este tinte en matrices poliméricas para la fabricación de películas fluorescentes; se han 

creado películas de SU8/rB4 [144] y polidimetilsiloxano5 (PDMS/rB) [140, 141, 146-148].  

Para este trabajo, el tinte fluorescente elegido fue la rB, que se incorporó en películas 

delgadas (membranas) de polidimetilsiloxano (PDMS) para la fabricación de un material 

óptico sensible a los cambios de temperatura. Estas membranas permiten el manejo de las 

muestras de forma sencilla; además, al incorporar el tinte en PDMS se evita una 

dependencia de la intensidad de fluorescencia de las muestras en función del solvente 

utilizado, por ejemplo, agua, alcohol o algún tampón biológico.  

 

 

                                                             
4 SU8 es una resina fotosensible muy utilizada para la fabricación de patrones y estructuras de tamaño micrométrico. 
5 Polidimetilsiloxano (PDMS) es un polímero flexible, transparente y biocompatible ampliamente usado en la fabricación 
de microcanales y sistemas lab on a chip. 
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4.2. Metodología 

4.2.1. Fabricación de membranas PDMS-rB 

En investigaciones previas, se ha propuesto la incorporación de la rodamina B en películas 

delgadas de PDMS (del orden de cientos de µm de grosor) a través de la adsorción del 

tinte6 por los poros del polímero [147] o la incorporación de la molécula fluorescente en 

PDMS funcionalizado7 [140]. En este trabajo se propuso utilizar agitación mecánica para la 

incorporación del tinte en la matriz polimérica; este método ha sido utilizado previamente 

para incorporar NPs de carbono dentro de PDMS [149].  

El proceso de fabricación de las membranas termosensibles fue el siguiente. La rodamina 

B en polvo (Sigma Aldrich, R6626) se incorporó en el material base del PDMS8 (Dow 

Corning Sylgard 184) mediante agitación mecánica. Para los experimentos que se reportan 

en este trabajo, la rB se agregó al PDMS en una concentración de 0.1% en peso. A 

continuación, se agregó 1 mL de cloroformo por gramo de PDMS con el fin de reducir la 

viscosidad del polímero y que la rB se incorporase fácilmente en el PDMS. La mezcla se 

revolvió a temperatura ambiente con ayuda de un agitador magnético durante dos horas. 

Posteriormente, la mezcla se continuó agitando a 70 °C para evaporar el cloroformo en su 

totalidad. Después se agregó el agente curante a la mezcla y se agitó manualmente por 

5 minutos. La nueva mezcla fue vertida en un molde y calentada a 60 °C por 24 horas. Una 

vez solidificada, la membrana fue desmoldada  

 

4.2.2. Control de temperatura 

Para poder cuantificar la temperatura de los µFO, primeramente, se debe obtener una curva 

de calibración que indique cómo se modifica la intensidad de fluorescencia de las 

membranas de PDMS-rB en función de un incremento de temperatura. Por tal motivo, es 

importante contar con un sistema que permita controlar la temperatura de la muestra con 

una buena precisión (<1 °C). En este trabajo se usó un control electrónico (control PID9) 

para calentar y enfriar con precisión una resistencia eléctrica. 

El sistema de control térmico utilizado consta de un enfriador termoeléctrico (Thorlabs, 

TEC3-6), un calentador resistivo (Thorlabs, HT24S) y un termistor (Thorlabs, TH10K), que 

fueron montados sobre un disipador metálico y asilados térmicamente del medio a través 

                                                             
6 Un pedazo de PDMS es inmerso en una solución de rB por 1-2 días. 
7 Se utiliza alil-glicidil-éter para enlazar químicamente la molécula de rB con las moléculas del PDMS. 
8 El PDMS consta de dos partes líquidas, un material base (aceite de silicón) y un agente entrecruzante (curante). Los dos 
líquidos se mezclan en relación 10:1 (base:curante). La mezcla se solidifica a través de calor. 
9 Mecanismo de control por retroalimentación, donde se calcula continuamente el error entre un valor medido y el valor 
deseado. Se aplica una corrección dada por los tres coeficientes conocidos como proporcional, integral y derivativo (PID).  

 

https://www.thorlabs.com/thorproduct.cfm?partnumber=TEC3-2.5


Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 M
e
d

ic
ió

n
 d

el
 c

al
o

r 
g

e
n

e
ra

d
o

 d
u

ra
n
te

 l
a 

a
ct

iv
a
ci

ó
n

 f
o

to
té

rm
ic

a
 d

e 
lo

s 
µ

FO
 

74 
 

de una montura de teflón (ver figura 23a). Una placa metálica (cobre) separa el calentador 

de la muestra. El calentador resistivo fue conectado a una fuente de voltaje DC (Hewlett 

Packard, E3631A), mientras que el enfriador termoeléctrico fue regulado por un control PID 

(Thorlabs, TED200C). Para calentar una membrana de PDMS-rB se aplica un voltaje a la 

resistencia y el control PID permite ajustar con precisión el valor de la temperatura al valor 

deseado. El sistema de control térmico permitió controlar la temperatura de la muestra en 

un rango de 20 a 120 °C con una precisión de 0.1 °C. 

 

 

Figura 23. Arreglo utilizado para la determinación de la temperatura en microcalentadores de fibra 

óptica. (a) Control térmico utilizado para regular la temperatura de la membrana de PDMS-rB. (b) 

Arreglo TLIF. 
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4.2.3. Sistema TLIF 

Para la construcción del sistema TLIF se utilizó un láser verde estabilizado10 (BWTEK, BWI 

532 50-E, =532 nm) como fuente de luz para estimular la fluorescencia de las membranas 

de PDMS-rB. Adicionalmente, se utilizó un divisor de haz (50/50) para dividir el láser verde 

en dos caminos, ver figura 23b. El primer haz de luz pasa a través de una lente convergente 

e ilumina la superficie de la membrana de PDMS-rB. El segundo haz de luz láser incide 

directamente en un medidor de potencia óptico (Thorlabs, PM100D) que tiene un sensor 

(Thorlabs, S302C) el cual sirve para monitorear la intensidad de luz láser11 con la que se 

ilumina la membrana. Para disminuir el efecto de las fluctuaciones intrínsecas del láser, la 

señal de fluorescencia fue medida 5 minutos después de encendido el láser verde. 

Para el proceso de calibración la membrana de PDMS-rB fue puesta sobre el sistema de 

control térmico. La señal fluorescente de la membrana fue capturada con una cámara 

CMOS (Thorlabs, DCC1645C) y un objetivo de microscopio de 10X. Un filtro notch 

(Thorlabs, NF533-17) fue utilizado para eliminar la luz del láser verde en las imágenes de 

fluorescencia, ver figura 23b. La ganancia de la cámara fue fijada en los mismos parámetros 

para todos los experimentos. La resolución espacial del sistema óptico fue de 2.7 µm/px. 

En el apéndice 2 se describe con más detalle la instrumentación utilizada para el sistema 

de termometría de fluorescencia inducida por láser. 

 

4.2.4. Calibración del sistema TLIF 

La curva de calibración de la membrana de PDMS-rB se obtuvo adquiriendo fotografías de 

la fluorescencia de la membrana para diferentes temperaturas, en un rango de 20 a 90 °C 

con intervalos de 10 °C. Además, entre cada valor de temperatura se esperó 10 minutos, 

tiempo con el que se asegura que la membrana y el sistema de control térmico alcanzan el 

equilibrio térmico (la temperatura de la membrana ya no variaba después de este tiempo).  

Para minimizar el posible efecto de fotoblanqueamiento12, el láser fue bloqueado entre 

mediciones (ver apéndice 2). En cada medición, la membrana sólo fue expuesta a la luz del 

láser verde por 1 minuto. Diez imágenes sucesivas se tomaron para cada medición. La 

potencia del láser verde se registró durante todas las mediciones.  

Posteriormente, la intensidad de fluorescencia fue analizada considerando la intensidad 

promedio en cada imagen (500 x 500 pixeles) en escala de grises13, y después promediando 

el valor de intensidad obtenido para las 10 imágenes correspondientes a cada medición. 

                                                             
10 La potencia de salida del láser varía 3%. 
11 Ver nota en el apéndice 2. 
12 Proceso por el cual el tinte fluorescente se degrada debido a que la intensidad del láser con el que es excitado es muy 
grande o fue irradiada por mucho tiempo. 
13 La escala de grises representa la intensidad de una imagen, y se calcula por medio de la ecuación ponderada: 
I=0.3R+0.59G+0.11B, donde R, G y B representan los canales rojo, verde y azul respectivamente. En el caso de la 
fluorescencia de la rB, que es amarilla, el canal azul de la imagen es despreciable. 

https://www.thorlabs.com/thorproduct.cfm?partnumber=DCC1645C
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Esto permitió obtener la razón entre la intensidad promedio (IPROM) y la potencia del láser 

verde (Pv) para cada medición a una temperatura establecida14. Todas las mediciones 

fueron normalizadas usando una razón entre intensidad de referencia y la potencia de 

referencia del láser verde (IREF/Pv_REF)15, es decir: 

 

𝐼𝑁 =
𝐼𝑃𝑅𝑂𝑀 𝑃𝑣⁄

𝐼𝑅𝐸𝐹 𝑃𝑣_𝑅𝐸𝐹⁄
          (1) 

 

Finalmente, la curva de calibración para la membrana de PDMS-rB se obtuvo graficando la 

intensidad de fluorescencia normalizada (IN) como función de la temperatura. 

 

4.2.5. Medición de temperatura en µFO-Au 

Para determinar la temperatura de un microcalentador de fibra óptica, se probaron 

diferentes configuraciones, sin embargo, colocar el µFO en contacto directo con la orilla de 

la membrana de PDMS-rB fue la configuración que permitió observar la distribución de 

temperatura en la vecindad del µFO, ver en figura 24. Antes de empezar las mediciones, 

se tomaron 10 fotografías consecutivas de la fluorescencia de la membrana a 25 °C, como 

referencia para el análisis posterior.  

Una vez colocado el µFO se escogió una potencia láser de activación para el láser infrarrojo 

(Thorlabs, PL980P330J, con =975 nm). Seguido, el láser infrarrojo fue encendido y el µFO 

fue activado calentando la membrana de PDMS-rB. Después de 1 minuto de estar activado 

el microcalentador, se adquirieron 10 imágenes consecutivas para cada medición de la 

nueva fluorescencia de la membrana. Se observó que después de 1 minuto, que la 

temperatura para un µFO activado no tuvo variaciones. Posteriormente, se calculó la 

temperatura de cada pixel en la nueva imagen de fluorescencia (ver apéndice 2). 

Una curva térmica característica del µFO se obtuvo adquiriendo fotografías de la 

fluorescencia de la membrana para diferentes potencias de activación del láser infrarrojo, 

en un rango de 0 a 270 mW con intervalos de 30 mW. Las fotografías de la fluorescencia 

fueron convertidas a temperatura y finalmente, se graficó la temperatura del µFO para cada 

potencia de activación. 

                                                             
14 Esta razón permite considerar las fluctuaciones intrínsecas del láser verde (ver apéndice 2). 
15 Se escogió una temperatura de 25 °C como referencia para todas las mediciones. La intensidad de fluorescencia y la 
potencia láser de referencia son los valores correspondientes a 25 °C.  
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Figura 24. Esquema simplificado utilizado para la determinación de la temperatura en 

microcalentadores de fibra óptica. El microcalentador se coloca en contacto directo con la 

membrana de PDMS-rB. Una vez activado el FO se adquiere una fotografía de la nueva 

fluorescencia de la membrana de PDMS-rB. 

 

4.3. Resultados y discusión 

4.3.1. Membranas termosensibles de PDMS-rB 

A través del método de fabricación descrito arriba se obtuvieron membranas de PDMS-rB 

que son termosensibles debido a las propiedades de la rB. Estas membranas tienen un 

grosor de 300 µm ( 30 µm) y un área aproximada de 5 mm X 5 mm. El espesor y el área 

de las membranas pueden ser controlados durante la fabricación modificando la geometría 

del molde utilizado.  

A simple vista, las membranas mostraron un color rosa homogéneo (ver figura 25a); sin 

embargo, si éstas se observan bajo microscopio óptico se pudo distinguir la formación de 

cúmulos de rB en el interior del PDMS, lo que indica que la rB sí queda atrapada dentro del 

polímero. A pesar de estos aglomerados, al ser iluminadas con el láser verde las 

membranas mostraron una fluorescencia uniforme (ver recuadro de la figura 25b). El 

máximo de fluorescencia de la rB está centrado en 563 nm, es decir, las membranas 

fluorescen en color amarillo. 

Aunque la rB se encuentra dentro del PDMS, la matriz polimérica no afectó sus propiedades 

térmicas. Al calentar las membranas la fluorescencia de la rB disminuyó, este 

comportamiento es similar a lo observado en reportes anteriores [136, 140, 143]. De esta 
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manera, podemos concluir que el método descrito para fabricar membranas termosensibles 

es adecuado para TLIF.  

 

 

Figura 25. (a) Membranas de PDMS-rB obtenidas. Al hacer un acercamiento se puede observar la 

formación de cúmulos de rB dentro del PDMS. (b) Espectro de fluorescencia de las membranas; el 

recuadro muestra la fluorescencia de la muestra. La emisión del tinte está centrada en 563 nm. 

 

4.3.2. Curva de calibración del sistema TLIF 

La curva de calibración de la membrana termosensible se obtuvo analizando los cambios 

en la intensidad de fluorescencia en función de la temperatura. La fluorescencia fue 

analizada en un área de 1.35 x 1.35 mm, y se calculó el promedio de intensidad en escala 

de grises de todos los pixeles en esta área (500 x 500 px). La curva se hizo para un rango 

de 20 a 90 °C. Este rango de temperaturas fue escogido porque las temperaturas 

requeridas para la terapia fototérmica oscilan entre 40 y 60 °C.  
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La figura 26 muestra la curva de calibración obtenida. En ésta se puede notar que la 

intensidad de fluorescencia decae de manera proporcional con la temperatura de la 

muestra, y que los datos experimentales se ajustan a un modelo lineal (R2=0.9907). Con el 

modelo (IN=-0.0098T+1.2188) se puede determinar una temperatura desconocida de la 

muestra utilizando la fluorescencia registrada en cada imagen. 

 

 

Figura 26. Curva de calibración de una membrana de PDMS-rB. La intensidad de fluorescencia 

decae linealmente con la temperatura. Los recuadros muestran fotografías de la fluorescencia de la 

membrana para diferentes temperaturas. 

 

4.3.3. Medición de temperatura y curva térmica característica de un µFO-Au 

Una vez conocida la curva de calibración de una membrana, se procedió a obtener el mapa 

de temperaturas para un µFO. Por tal motivo, un µFO-Au se colocó en el costado de la 

membrana y se adquirieron las fotografías de la intensidad de fluorescencia para diferentes 

potencias de activación (láser infrarrojo). En este caso se eligió un µFO-Au, porque es el 

mejor candidato para inducir TFt. En la columna izquierda de la figura 27 se puede apreciar 

una disminución de la intensidad de fluorescencia de la membrana en zonas cercanas al 

microcalentador (zonas más obscuras), esto se debe al incremento de temperatura en esta 

región. Al hacer el procesamiento de la imagen (ver apéndice 2) se obtuvieron los mapas 

de temperatura correspondientes, en los cuales es fácil distinguir el calor generado en la 

vecindad del µFO-Au, ver columna derecha de la figura 27.  
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Figura 27. Perfiles de temperatura generados en la vecindad de un µFO-Au. La columna izquierda 

muestra fotografías de la fluorescencia de la membrana de PDMS-rB después de ser calentada por 

el microcalentador a diferentes potencias láser de activación. La columna derecha exhibe los 

mapas de temperatura correspondientes, cada pixel en la imagen corresponde a un valor de 

temperatura. Barra de escala: 200 µm. 

 

A partir de los mapas de temperatura se obtuvo una curva térmica característica de 

temperatura para el µFO-Au. Esta curva se obtuvo midiendo la temperatura promedio en 

cada pixel de un área seleccionada cercana a la punta del µFO (recuadro rojo de la figura 

27, región de 80 µm X 80 µm). La temperatura promedio del área seleccionada se graficó 

en función de la potencia de activación del láser infrarrojo, ver figura 28. De la gráfica se 
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puede observar que el calor (incremento de temperatura) generado en un µFO es 

directamente proporcional a la potencia activación del láser infrarrojo que viaja a través de 

éste. De esta manera, la luz láser (infrarroja) que viaja dentro de un µFO es absorbida por 

la película fototérmica (recubrimiento de oro) y convertida en calor de forma proporcional a 

la potencia de activación, es decir, a mayor cantidad de luz mayor calor generado.  

 

 

Figura 28. Curva térmica de característica de un µFO-Au. La curva se obtiene midiendo la 

temperatura promedio en un área cercana a la punta del µFO 

 

4.3.4. Discusión 

De las figuras 27 y 28 es interesante notar que la región caliente es muy pequeña (menor 

a 1 mm). En particular, para el caso presentado en la figura y utilizando la máxima potencia 

que permite el láser (de activación), la temperatura máxima alcanzada fue de 78 °C y el 

calor producido incrementó la temperatura en una región espacial de 600 µm X 550 µm. 

Esto indica que los microcalentadores pueden llegar a temperaturas suficientemente altas 

para provocar ablación térmica y con ello necrosis y/o coagulación de sangre en un tejido. 

Además, el calor generado es muy local, reduciendo el daño térmico en un área menor a 

un milímetro. 
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Rango térmico 
Temperatura 
deseada (°C) 

Potencia láser de 
activación del 

µFO (mW) 

Corriente eléctrica 
del láser (mA) 

Hipertermia 

38 38.97 128.17 

40 49.07 144.27 

44 69.26 176.48 

46 79.35 192.57 

Termoablación 

50 99.55 224.78 

55 124.79 265.04 

60 150.03 305.30 

65 175.27 345.55 

80 250.98 466.30 

 
Tabla 4. Valores de potencia láser necesarios para alcanzar diferentes temperaturas para terapia 

fototérmica. Valores calculados para el caso del µFO-Au de la figura 27. 

 

Una vez obtenida la curva térmica característica del microcalentador (T=0.1981P+30.28) se 

puede calcular la potencia de activación necesaria para alcanzar temperaturas 

hipertérmicas o de ablación térmica, según sea el caso deseado. El láser infrarrojo utilizado 

para activar el µFO sólo permite modular la corriente eléctrica suministrada a éste; mediante 

una curva de calibración del láser infrarrojo16 obtenida previamente se determinó la 

corriente eléctrica requerida para establecer cada potencia de activación. De esta manera, 

es posible asociar una temperatura del microcalentador con la correspondiente corriente 

eléctrica del láser infrarrojo. La tabla 4 muestra las potencias de activación y las corrientes 

eléctricas necesarias para diferentes temperaturas deseadas en terapia fototérmica. 

Cada microcalentador fue caracterizado por separado para obtener su curva térmica 

característica. Debido a las características de las membranas de PDMS-rB17, para cada 

                                                             
16 Esta curva se obtiene midiendo la potencia de salida del láser infrarrojo en función de la corriente eléctrica suministrada 
al láser. La potencia láser de activación es directamente proporcional a la corriente, a mayor corriente eléctrica mayor 
potencia de activación. 
17 La membrana se degrada térmicamente después de caracterizar cada microcalentador. 
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µFO se utilizó una membrana nueva, por lo que para cada caso se obtuvo una curva de 

calibración (membrana) y posteriormente, se adquirió la curva térmica característica. El 

proceso completo de caracterización se realiza en aproximadamente una hora.  

Finalmente, la técnica TLIF también permitió demostrar que las películas fototérmicas 

depositadas sobre las fibras ópticas son las responsables de generar el calor en los µFO. 

Para tal efecto, se obtuvieron mapas de temperatura de un µFO-Au y una fibra óptica limpia 

(sin recubrimiento de oro), para diferentes potencias de activación. Para evitar que la luz 

que escapa por la fibra óptica fuera detectada por la cámara y con ello diera mediciones 

erróneas, se intercaló un filtro pasabandas entre el filtro nocth y la cámara. La figura 29 

muestra una comparación entre los mapas de temperatura obtenidos para el caso del 

microcalentador y de la fibra óptica. Es interesante notar que la fibra óptica sin recubrimiento 

fototérmico no genera calor en comparación con el microcalentador. El PDMS y la rB no 

absorben la luz infrarroja utilizada [140], por lo que no hay contribución térmica en el caso 

de la fibra sola, como se observa en la figura 29. 

 

 

Figura 29. Comparación del calor generado entre una fibra óptica (arriba) y un microcalentador de 

fibra óptica para diferentes potencias láser. Barra de escala: 200 µm. 
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Evaluación preliminar de la 

terapia fototérmica en un 

modelo ex vivo de hígado de 

ratón 

 

 

 

 

 

 

 

“La ciencia, muchacho, está hecha de errores, pero de errores útiles de 
cometer, pues poco a poco, conducen a la verdad” 

Julio Verne (1828-1905)  
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5.1. Introducción 

Después de demostrar la capacidad de los microcalentadores de fibra óptica (µFO) para 

generar calor localizado, el primer paso a seguir fue evaluar el daño que pueden provocar 

los µFO en tejido biológico1. Conjuntamente, se buscó poder controlar el tamaño de la lesión 

a través de la modificación de algunos parámetros del láser, pues la eficacia de la terapia 

fototérmica depende de varios factores que deben ser comprendidos para su correcta 

utilización y optimización (ver capítulo 1). Debido a las restricciones del equipo láser (láser 

infrarrojo) utilizado para activar los µFO, sólo se pudo controlar con precisión un parámetro, 

que fue la potencia óptica láser; no obstante, también se pudo variar el tiempo de aplicación 

de la terapia fototérmica.  

Para esta evaluación preliminar se escogió un modelo murino ex vivo; esto permitió extraer 

el tejido del animal y, posteriormente, controlar la aplicación de la terapia para realizar varias 

lesiones térmicas en la superficie del tejido. Particularmente, se seleccionó hígado de ratón 

como órgano diana ya que es un tejido fácil de extirpar, con una gran superficie y con una 

vasta irrigación sanguínea. La gran cantidad de sangre dentro del hígado permitió identificar 

las lesiones de forma más sencilla. 

 

5.2. Metodología 

5.2.1. µFO 

Para este experimento se evaluó el uso de µFO-NTC-Au y los µFO-Au. Las pruebas se 

realizaron con 3 microcalentadores de cada tipo (ver detalles de fabricación en el capítulo 

3). Además, para efectos comparativos se utilizó también una fibra óptica (FO) convencional 

sin recubrimiento para aplicar la terapia fototérmica. 

 

5.2.2. Muestras de tejido 

5 ratones machos CD1, de 8-10 semanas de edad y con peso de 30-35 g, del bioterio de la 

Unidad de Medicina Experimental de la Facultad de Medicina, fueron utilizados para el 

experimento. Se siguieron las disposiciones planteadas por la Norma Oficial Mexicana  

                                                             
1 Durante este experimento aún no se contaba con la versión definitiva de la técnica TLIF, por lo que en ese momento no 
fuimos capaces de determinar la temperatura para cada microcalentador. Por tal motivo, en esta sección no haremos 
referencia a la temperatura que alcanzan los µFO. 
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(NOM-062-ZOO-1999) en el manejo de los animales. Todos los procedimientos 

experimentales fueron aprobados por las comisiones de investigación y ética de la Facultad 

de Medicina. Los ratones fueron sacrificados por dislocación cervical. Después, el hígado 

de cada ratón fue extirpado de la cavidad peritoneal y cortado en cada uno de sus cuatro 

lóbulos. Los lóbulos se colocaron en una caja de Petri con PBS (tampón de fosfatos) y 

mantenidos a 4 °C con hielo. 

 

5.2.3. Aplicación de la terapia fototérmica 

La terapia fototérmica fue inducida mediante los µFO, poniéndolos en contacto físico con la 

muestra de hígado de ratón, es decir, la punta del µFO se colocó a 90° sobre la superficie 

del hígado de ratón. Una platina de un eje (desplazamiento vertical) fue utilizada para 

acercar con precisión el µFO a la superficie del tejido (ver figura 30).  

 

 

Figura 30. Esquema del arreglo experimental utilizado para generar lesiones fototérmicas en 

hígado de ratón (izquierda). La platina permite desplazar con precisión el µFO en dirección vertical. 

En la imagen de la derecha se puede observar una fotografía del experimento. 

 

Una vez colocado el µFO sobre la superficie del tejido, el extremo opuesto del 

microcalentador fue conectado a un diodo láser infrarrojo acoplado a una fibra óptica 

(Thorlabs, PL980P330J, =975 nm). Posteriormente, se estableció una potencia láser y el 

láser infrarrojo fue encendido, lo que provoca que el µFO se caliente. Este procedimiento 

fue repetido para el caso de la FO sin recubrimiento. Para los dos tipos de µFO y la FO se 

probaron diferentes potencias ópticas láser y varios tiempos de aplicación de la terapia. En 

total 28 combinaciones de potencia láser y tiempo fueron probadas para cada 
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microcalentador y 17 combinaciones fueron evaluadas parala fibra óptica sola. Debido a 

limitaciones experimentales cada condición sólo fue evaluada una vez (n=1). La tabla 5 

muestra las condiciones experimentales utilizadas. 

 

# µFO Tipo de µFO 
Potencia 

láser (mW) 
Tiempo de 

aplicación (s) 

1 µFO-NTC-Au 70-270 10 

2 µFO-NTC-Au 70-270 60 

3 µFO-NTC-Au 165.5 10-240 

4 µFO-Au 70-270 10 

5 µFO-Au 70-270 60 

6 µFO-Au 165.5 10-240 

7 FO 70-270 60 

8 FO 269 10-240 

 
Tabla 5. Condiciones experimentales utilizadas para evaluar la terapia fototérmica en un modelo ex 

vivo de hígado de ratón. Se estudiaron las lesiones hechas con µFO-NTC-Au y µFO-Au. 

 

5.2.4. Evaluación del daño 

5.2.4.1. Medición del diámetro de la lesión 

Después de la terapia fototérmica las lesiones fueron observadas y fotografiadas a través 

de un microscopio óptico convencional (DinoLite, AM7115MZT). Posteriormente, se 

determinó el tamaño de las lesiones con ayuda del software ImageJ. El tamaño de la lesión 

se graficó en función de la potencia láser y del tiempo. 

 

5.2.4.2. Histología 

Para observar el daño tisular provocado por la terapia se utilizó una tinción de eosina y 

hematoxilina (H&E). Después de la terapia, el tejido fue fijado en una solución de 

formaldehído (4%) durante 4 horas, luego el tejido fue pasado a una solución de sacarosa 

(30%) por una noche. Posteriormente, el tejido fue rebanado en secciones de 5 μm de 
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grosor utilizando un microtomo criostato (Leica, CM1860 UV) y las muestras fueron 

montadas en portaobjetos y teñidas con H&E. 

 

5.2.4.3. Microscopía electrónica de barrido 

La superficie del tejido dañado fue observada mediante microscopía electrónica de barrido. 

Por tal motivo, el tejido fue fijado en glutaraldehído al 0.5% y PBS por 6 horas. 

Posteriormente, las muestras fueron deshidratas en etanol (en pasos de 30-100%). 

Después las muestras fueron secadas en un desecador durante 4 horas. Finalmente, la 

superficie de las muestras fue observada mediante un microscopio electrónico de barrido 

(JEOL, 7600). 

 

5.3. Resultados y discusión 

5.3.1. Lesiones fototérmicas 

El experimento diseñado permitió realizar lesiones térmicas en hígado de ratón utilizando 

luz. La luz de un láser viaja a través de un microcalentador y calienta una película 

fototérmica en el extremo de éste; el calor generado es transferido al tejido el cual está en 

contacto directo con el µFO, provocando un incremento de temperatura sobre la superficie 

del hígado y con ello causando daño en un área muy pequeña en el tejido. 

La figura 31 muestra fotografías tomadas con un microscopio óptico para diferentes 

lesiones hechas con los µFO. Se puede notar que en general las lesiones tienen un aspecto 

de "cráter", con perímetro circular y en algunos casos se pueden distinguir circunferencias 

concéntricas dentro de ella (figura 31c). De las fotografías obtenidas no se observó ninguna 

diferencia significativa entre las lesiones hechas con los µFO-NTC-Au (figura 31a y 31b) y 

los µFO-Au (figura 31c y 31d).  

Como comparación se repitieron los experimentos para el caso de una fibra óptica sin 

recubrimiento fototérmico, ver tabla 5. La imagen 31e expone una lesión hecha con una FO 

sin recubrimiento; en ella se observa una morfología similar al caso de los 

microcalentadores, pero de un tamaño menor y con un borde menos elevado. Por otra parte, 

para verificar que la presión ejercida sobre el tejido después de poner en contacto directo 

los µFO con éste no provocó lesiones mecánicas similares a las observadas en las lesiones 

térmicas, se colocó un µFO-NTC-Au sin calentar (0 mW) durante 5 min sobre el tejido. La 

imagen 31f muestra una leve lesión en la superficie del hígado pero diferente en morfología 
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a las obtenidas por efecto térmico, sin los característicos “cráteres” observados en todas 

las lesiones mostradas anteriormente. 

 

 

Figura 31. Lesiones térmicas obtenidas después de aplicar la terapia fototérmica. Lesiones hechas 

utilizando diferentes parámetros y µFO. a) µFO-NTC-Au: 165.5 mW, 10 s. b) µFO-NTC-Au: 

269 mW, 10 s. c) µFO-Au: 165.5 mW, 60 s. d) µFO-Au: 165.5 mW, 180 s. e) FO: 269 mW, 60 s. 

f) µFO-NTC-Au: 0 mW, 300 s. Barra de escala 500 µm. 

 

Una vez demostrado que los microcalentadores de fibra óptica sí fueron capaces de 

provocar lesiones en la superficie del hígado, se procedió a estudiar el tamaño de la lesión 

en función de la potencia láser. Por tal motivo, se provocaron varias lesiones para 11 

potencias diferentes del láser (70-270 mW) para los dos tipos de microcalentador; además, 

se escogieron dos tiempos de aplicación de la terapia (10 y 60 s) para cada serie de valores 

de potencia láser. Análogamente, también se estudió el tamaño de la lesión en función del 

tiempo de aplicación de la terapia; en este caso, se estableció una potencia fija (165.5 mW) 

y se variaron 6 tiempos de la terapia diferentes (10-240 s). La figura 32 muestra un ejemplo 

del cambio en tamaño de las lesiones obtenidas para diferentes potencias láser, en este 

caso en particular se trató de un µFO-NTC-Au y un tiempo de aplicación de sólo 10 s. 
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Figura 32. Variación del tamaño de las lesiones térmicas hechas con un µFO-NTC-Au para 

diferentes potencias láser y para un tiempo de aplicación del calor de tan sólo 10 s. Imagen tomada 

de [150]2. 

 

Después de cada experimento se midió el tamaño (diámetro) de la lesión con ayuda del 

software ImageJ. Debido a que en algunas lesiones se observó más de una circunferencia 

(ver figuras 31 y 32) se optó por medir el diámetro externo como dimensión característica 

de cada lesión. El tamaño de la lesión se graficó en función de la potencia láser y del tiempo 

de aplicación de la terapia para los dos tipos de microcalentadores y la fibra óptica. La figura 

33 muestra los resultados obtenidos. 

En la figura 33 se puede apreciar que el diámetro de la lesión es proporcional a la potencia 

de láser de irradiación, y que el tamaño de la lesión crece de manera lineal con la potencia. 

Por su parte, el diámetro de la lesión también crece con el tiempo de aplicación de la terapia 

y este comportamiento tiene una tendencia logarítmica. Además, se puede observar que 

los µFO-NTC-Au provocaron lesiones más grandes que los µFO-Au, por lo que podemos 

inferir que los µFO-NTC-Au generan una mayor cantidad de calor. También es importante 

notar que las FO sin recubrimiento provocaron lesiones térmicas en el tejido, sin embargo, 

las lesiones fueron de menor diámetro y sólo se obtuvieron para potencias grandes del láser 

(>225 mW). 

 

 

                                                             
2 Ver anexo 1. 
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Figura 33. Tamaño de las lesiones hechas con los µFO en función de la potencia láser (a) y del 

tiempo (b). Imagen tomada de [150]. 

 

 

5.3.2. Histología 

Por otro lado, se estudió el daño provocado en el tejido. Primeramente, se observaron las 

lesiones hechas con los µFO utilizando una tinción H&E3. Para ello, se hicieron cortes 

histológicos horizontales del hígado, es decir, los cortes fueron hechos paralelos a la 

superficie del tejido. Los cortes tuvieron un espesor de 5 µm y se hicieron empleando un 

                                                             
3 Esta es una de las tinciones más utilizada en histología. Con ella se puede distinguir el citoplasma y material extracelular 
de la célula en color rosa mientras que el núcleo celular se colorea en tono azul, morado o violeta. 
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microtomo criostato. La figura 34 muestra un ejemplo de las lesiones obtenidas en la 

superficie del hígado; en ésta se puede observar una comparación entre el tejido lesionado 

sólo por presión (µFO-NTC-Au, 0 mW) y el daño térmico provocado por el µFO (µFO-NTC-

Au, 269 mW).  

 

 

Figura 34. Histología de una lesión térmica provocada con un µFO-NTC-Au (269 mW y 30 s) en 

hígado de ratón. a) Tejido intacto después de colocar un microcalentador no activado sobre la 

superficie del hígado. b) Daño térmico en el tejido posterior a la terapia fototérmica; las flechas 

azules muestran el límite de la lesión y las rojas señalan él área de necrosis. Imagen tomada de 

[150]. 
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En la figura 34a se puede observar que el hígado conserva su anatomía normal cuando se 

utiliza el µFO sobre la superficie sin utilizar el láser; en la imagen se puede distinguir la 

estructura integra del hígado como el parénquima4 hepático, las venas centrales (que se 

observan como circunferencias vacías de gran tamaño) y las sinusoides hepáticas5. Por 

otro lado, en el caso de la lesión térmica inducida con un microcalentador, se observa que 

existe una discontinuidad del tejido (flechas azules) que indica la pérdida de éste en el área 

tratada. Además, alrededor de la lesión se observa una región eosinofílica6 (flechas rojas) 

lo que sugiere necrosis en el área. En la lesión se observó una región bien definida que 

delimita el borde necrótico del tejido normal, lo que sugiere un proceso necrótico focal; 

resultados similares han sido reportados en estudios previos [35]. Para las lesiones hechas 

con los µFO-Au no se pudieron obtener muestras histológicas como las observadas en la 

figura 34. 

Por otro lado, las lesiones hechas sobre la superficie del tejido también fueron observadas 

mediante microscopía electrónica (SEM). Con este análisis se pudo observar con detalle la 

morfología superficial de las lesiones en su región central. La figura 35 muestra los 

resultados obtenidos para las lesiones hechas con los dos tipos de microcalentadores, así 

como una comparación de las lesiones obtenidas solamente con las fibras ópticas. 

De las imágenes de microscopía es interesante notar que, la morfología de la lesión 

obtenida con la fibra óptica difiere de manera importante de las lesiones hechas con los 

microcalentadores, y que las lesiones realizadas con los dos tipos de microcalentadores 

también presentaron características diferentes entre sí. En la lesión generada con la FO se 

observó que el hígado conservó su morfología, incluso en el centro de la lesión. En 

contraste, en las lesiones obtenidas con los µFO se notaron agujeros que indican las 

pérdidas del tejido en el área tratada. En las lesiones hechas con los µFO-NTC-Au se 

apreció que las paredes de la lesión presentan estrías y, además, se encontró material 

residual en el fondo de las lesiones. Por su parte, en las lesiones inducidas con los µFO-

NTC-Au, se observaron paredes más "lisas" sin la presencia de estrías y el fondo de la 

lesión está mejor definido y sin presencia de residuos. 

Las características de las lesiones nos indican que el daño provocado por los 

microcalentadores fue mucho más agresivo y localizado que el generado con una fibra 

óptica. También, se observó que el µFO-Au provocó una lesión “mejor definida y más limpia” 

en comparación con las lesiones hechas con el µFO-NTC-Au; esto podría deberse a que 

gracias a los NTC depositados en su punta, este microcalentador alcanza una mayor 

temperatura. 

 

                                                             
4 Es la parte de un tejido que lo hace funcional. En el caso del hígado consiste en los hepatocitos (células del hígado) [153, 
154]. 
5 Vasos que hay entre los hepatocitos [153, 154].  
6 Se refiere al aspecto del tejido después de una tinción H&E, en el cual el tejido toma un color rosa intenso debido a una 
gran coloración por el tinte eosina.  Las células necróticas son más eosinofílicas (rosas) que las células viables en la tinción 
H&E [155]. 
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Figura 35. Micrografías electrónicas de barrido de la región central de las lesiones hechas con los 

diferentes microcalentadores y la fibra óptica. Barras de escalas: 100 µm (azul), 20 µm (verde) y 

5 µm (roja). 
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5.3.3. Discusión 

Se observó que existe una potencia láser umbral a partir de la cual se causó daño al tejido. 

Para potencias láser menores a 50 mW no se observaron lesiones para ningún tipo de µFO. 

Esto se debe a que a mayor potencia láser se genera una mayor cantidad de calor en el 

extremo del microcalentador (ver capítulo 4). En este estudio se encontró que a partir de 

los 70 mW se provocó daño el hígado de ratón. 

Es interesante notar que las lesiones obtenidas con los µFO son muy locales, obteniendo 

lesiones que variaron entre 0.2-1.2 mm. Además, controlando la potencia láser del µFO se 

puede regular el calor generado y esto permite definir el daño en el tejido, localizando el 

calor en regiones específicas. Con los µFO-NTC-Au se obtuvieron lesiones de mayor 

tamaño para las mismas condiciones experimentales, esto puede deberse a que los 

nanotubos de carbono en los µFO tienen una eficiencia fototérmica mayor que el 

recubrimiento de oro. En investigaciones anteriores, se ha demostrado una mayor eficiencia 

fototérmica en NTC que para NPs de oro [64, 83, 93, 94]. 

En el caso de la fibra óptica sin recubrimiento, se observó que a pesar de no tener una 

película fototérmica también fue capaz de provocar daño sobre el tejido. Estas lesiones se 

deben a la absorción óptica de los cromóforos propios del hígado; el hígado es un órgano 

con una gran irrigación sanguínea por lo que contiene una gran cantidad de sangre, 

entonces la hemoglobina podría absorber la luz láser7. Sin embargo, esta conversión 

fototérmica es poco eficiente pues sólo se observaron lesiones para potencias mayores a 

225 mW, además, las lesiones conseguidas fueron más pequeñas en comparación con las 

lesiones obtenidas utilizando los µFO para las mismas condiciones experimentales. 

A partir de los datos obtenidos, se demostró que el tamaño de la lesión crece linealmente 

con la potencia del láser. Esto concuerda con los resultados conseguidos en el capítulo 

anterior, donde se comprobó que el calor es directamente proporcional a la potencia del 

láser, entonces a mayor potencia láser, mayor cantidad de calor y, por lo tanto, se induce 

una lesión de mayor tamaño. Por otro lado, se observó que a mayor tiempo de aplicación 

de la terapia se produce una lesión de mayor tamaño, observando una tendencia 

logarítmica, la cual puede ser explicada si consideramos que tiempos largos de exposición 

favorecen la difusión del calor dentro del tejido causando un daño extendido, mientras que 

en exposiciones cortas no le da tiempo al calor de difundirse, concentrando el daño en una 

región del tejido.  

Por otro lado, en las gráficas de la figura 33 se observa una gran dispersión en los puntos 

experimentales. Esto fue debido a ciertas limitaciones experimentales que dificultaron la 

medición de las lesiones. Los µFO fueron colocados en una platina con desplazamiento 

vertical, lo que ayudó a controlar el contacto entre el µFO y el tejido; sin embargo, el arreglo 

                                                             
7 La hemoglobina tiene un coeficiente de absorción pequeño para luz de 975 nm, sin embargo, la densidad de potencia 
óptica (potencia/área) que se genera a la salida de la fibra óptica puede ser muy elevada debido al tamaño del núcleo de 
la fibra óptica. El efecto fototérmico no sólo depende de la absorción óptica del tejido, sino que también depende de la 
densidad óptica. 
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experimental utilizado no permitió establecer con precisión el momento de contacto o la 

fuerza de contacto entre un µFO y el tejido. Además, debido al grosor y la curvatura de 

tejido se tuvieron problemas de iluminación homogénea durante la captura de imágenes en 

el microscopio; esto provocó dificultades al definir las fronteras de la lesión. Asimismo, se 

contó con un número limitado de microcalentadores, por lo que no pudieron realizarse 

mediciones repetidas para las mismas condiciones experimentales, por lo que no se pudo 

llevar a cabo un análisis estadístico.  

En algunas ocasiones, se observó que el tejido fue carbonizado en el centro de la lesión 

(ver figura 36); sin embargo, como se puede ver en la figura se trata de carbonización muy 

local. Cuando el tejido se carboniza se observó además que éste se adhiere al µFO, 

resultando en un cambio de la geometría de la lesión después de retirar el µFO; este cambio 

de geometría también influyó en la medición del tamaño de la lesión (ver figura 36b). Es 

interesante mencionar que la carbonización del tejido ocurre a temperaturas mayores a 

200 °C [82, 151]. Sistemas láser comerciales usan un sistema de enfriamiento en la punta 

de prueba (ver apéndice 1) para evitar la adhesión entre la punta y el tejido [152].  

 

 

Figura 36. Carbonización local del tejido inducido con un µFO-NTC-Au, para (a) 147 mW y 60 s y 

(b) 165 mW y 30 s. La carbonización ocurre para temperaturas mayores a 200 °C. Barra de escala: 

500 µm. 

 

El aspecto de la lesión mostrada en la figura 34b pudo deberse a la pérdida de tejido debido 

a carbonización (región que se perdió durante la técnica H&E) y/o a la dirección de corte 

del tejido. Además, de la histología se observó una p zona necrótica de alrededor de 100 µm 

de ancho en su periferia (zona eosinofílica) de la lesión, sugiriendo un daño local en el 

tejido. Debido a la dirección del corte del tejido no se pudo cuantificar la profundidad del 

daño causado. Además, una limitante al hacer el estudio histológico de las lesiones fue que 

debido al diminuto tamaño de éstas fue difícil localizarlas en los bloques de material 
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congelado8 durante los cortes histológicos en el micrótomo criostato. En el futuro este 

estudio debe ser complementado con cortes coronales (verticales) a las lesiones y utilizar 

una tinción adicional que pueda dar mayor información sobre el daño en el tejido9, pues en 

estudios anteriores donde también se ha utilizado una tinción H&E se observó un área de 

daño pobremente definida o sin daño aparente después de la aplicación del calor [35, 36].  

Por otra parte, las imágenes de microscopía electrónica permitieron verificar que el calor 

generado durante la terapia fototérmica es extremadamente local, pues el diámetro interno 

de la lesión (ver figura 35) corresponde con el tamaño del µFO (125 µm). Este análisis 

también demostró que los µFO-Au son mejor opción (ver tabla 3, capítulo 3) para la inducir 

la terapia fototérmica pues generan lesiones sin residuos en su interior y con bordes más 

definidos; además, el agujero más pequeño e interno dentro de las lesiones hechas con 

este tipo de microcalentador (tercera columna de la figura 35) equivale al tamaño del núcleo 

de la fibra (9 µm), demostrando que el calor se genera en el material depositado sobre el 

núcleo de la fibra y después calienta toda la superficie del microcalentador10. Todo esto 

apunta a que los microcalentadores con recubrimiento de oro producen calor más confinado 

que los µFO-NTC-Au. 

 

 

Figura 37. Esquema de la geometría de las lesiones superficiales en hígado de ratón obtenidas con 

los microcalentadores. Las lesiones tienen una forma de cráter donde el diámetro más interno 

corresponde al tamaño del µFO. 

                                                             
8 Se utiliza un compuesto de glicoles y resinas solubles en agua, llamado Tissue Tek®, que se congela a temperaturas < -
10 °C. 
9 Nikfaramj y su grupo utilizan una tinción NADH (Nicotinamide adenine dinucleotide diaphorase staining) para observar 
actividad mitocondrial y con ella diferenciar el tejido viable del no viable [35, 36, 55]. 
10 Esto concuerda con lo expuesto en el capítulo 3, ver figura 19. 
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Para el caso de los µFO-NTC se observó material residual en el fondo de la lesión (ver 

figura 35). Este material podría corresponder con residuos de carbón (carbonización local), 

debido a que, gracias a los NTC, este tipo de microcalentador alcanza temperaturas muy 

elevadas; sin embargo, es necesario realizar un análisis más riguroso sobre esto.  

 

 

Figura 38. Zonas características de un tejido después de terapia fototérmica (ablación láser11) 

utilizando fibras ópticas. Se distinguen tres regiones: zona de ablación, carbonización y 

coagulación. Imagen modificada de [33]. 

 

Con respecto a los círculos concéntricos observados en las lesiones (ver figura 31 y 32), el 

círculo más interno corresponde al tamaño del µFO (ver figura 35). Por otro lado, los otros 

dos círculos externos corresponden a la pared de un anillo formado alrededor de la lesión 

(ver figura 37). Este tipo de característica morfológica podría coincidir a lo observado en 

investigaciones previas, en donde se han utilizado fibras ópticas para inducir la terapia 

fototérmica. Ryan y sus colaboradores han reportado tres zonas observadas en la lesión, 

un cráter en el centro de la lesión, una zona de tejido desecado con un borde elevado y una 

zona de edema12 [84]. También, se han observado lesiones con un cráter (debido a la 

ablación láser) rodeado de una zona de coagulación, con una leve zona de carbonización 

entre estas dos zonas [33], ver figura 38. Por su parte, Menovsky menciona que 

dependiendo de la temperatura se observan distintas zonas en el tejido, si la temperatura 

supera los 100 °C se forma una cavidad en la vecindad de la fibra óptica debido a 

hemorragia y en esta zona se puede observar residuos con tejido carbonizado alrededor de 

la cavidad mientras que si la temperatura es menor a los 100 °C la región central consiste 

en tejido densamente coagulado; para ambos casos la región que rodea la zona central 

                                                             
11 Durante la ablación láser se utilizan potencias ópticas muy grandes, lo que genera temperaturas por encima de los 
200 °C y con ello se vaporiza el tejido localmente, entonces queda un hueco en la región tratada. 
12 Edema es la acumulación de líquido en el espacio extracelular o intersticial. Puede ser consecuencia de un aumento en 
la permeabilidad de la pared de los vasos sanguíneos (signo de inflamación). 
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consiste en tejido coagulado disperso por la infiltración de líquido intersticial y una zona 

externa con edema [43]. 

 

 

Figura 39. Zona de coagulación observada en terapia fototérmica aplicada mediante fibras ópticas. 

Esta zona se distingue por su color blanco. Lesión en un modelo in vivo de hígado de ratón (a) 

inmediatamente después de la terapia y (b) a las 48 hrs posteriores; el asterisco representa el lugar 

donde se colocó la fibra óptica. (c) Lesión en modelo ex vivo de músculo de pollo después de la 

terapia. (d) Lesión observada en nuestros experimentos, para el caso de un µFO-NTC-Au 

utilizando 240 mW y 30 s. Imágenes tomadas de [35] y [132]. 

 

Cuando no se alcanza la vaporización del tejido, se ha reportado una zona de ablación en 

el centro de la lesión que está rodeada de una zona de coagulación. Esta zona de 

coagulación se visualiza como una región de color blanco en el tejido debido a la 

desnaturalización de las proteínas13 que lo conforman [29, 33, 35, 36, 55, 132], ver figura 

39. Esta característica se ha observado tanto en muestras ex vivo [132] como en modelos 

in vivo [35, 36, 55], figura 39. Dependiendo de la potencia láser utilizada esta región 

blanquecina es más o menos fácil de diferenciar; para potencias ópticas grandes (mayor 

                                                             
13 Las proteínas desnaturalizadas cambian su geometría y por lo tanto su tamaño, esto ayuda a que exista esparcimiento 
de la luz en esta zona. Esta región afectada térmicamente esparce más la luz comparada con el tejido sano. 
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calor) es fácil de distinguir. En nuestro caso, notamos esta región blanca alrededor de la 

lesión en algunos casos (ver figura 39d); observamos una región blanca tenue comparada 

con lo reportado en estudios anteriores. En los estudios previos se ha observado una región 

más notoria debido a que utilizaron modelos in vivo y la zona de coagulación fue más 

evidente a las 48-72 h post-tratamiento, y también la potencia láser utilizada fue muy grande 

(≥ 2 W) comparada con la empleada en este estudio (≤ 0.3 W). 

También es importante mencionar que no hubo evidencia clara que sustente si el depósito 

de NTC y oro se desprendió o no de los µFO-NTC-Au, o pasara lo mismo con la película de 

oro de los µFO-Au. A través de las imágenes de microscopía electrónica no se observó 

material residual de los microcalentadores sobre el tejido, sin embargo, esto debe ser 

estudiado más a detalle en experimentos futuros. 

Esta serie de experimentos demostró que es posible aplicar terapia fototérmica mediante 

microcalentadores de fibra óptica, ofreciendo ventajas como el uso de NPs para aumentar 

el efecto fototérmico y utilizar potencia láser bajas, el control del tamaño de la lesión a través 

de la variación del tiempo de aplicación de la terapia y la modulación de la potencia láser, 

y el confinamiento del calor que se traduce en un daño muy localizado en el tejido resultando 

en daño local y necrosis focalizada. 
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Efecto de la terapia 

fototérmica en un modelo 

murino in vivo aplicada 

mediante µFO 
 

 

 

 

 

 

"Todos los investigadores honestos que conozco admiten que sólo son aficionados 

profesionales. Están haciendo lo que están haciendo por primera vez. Eso los 

convierte en aficionados. Tienen el suficiente sentido común para saber que van a 

tener un montón de problemas; eso los convierte en profesionales” 

Charles Franklin Kettering (1876-1958)  

https://es.wikiquote.org/wiki/Sentido_com%C3%BAn
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6.1. Introducción 

Después de comprobar que los microcalentadores de fibra óptica (µFO) fueron capaces de 

provocar daño térmico local en tejido ex vivo de ratón, se propuso estudiar el efecto de la 

terapia fototérmica (TFt) en un modelo in vivo. Por tal motivo, se planteó evaluar el efecto 

de la terapia fototérmica en cerebro de ratón, debido a que en años recientes se ha 

empezado a utilizar esta terapia guiada mediante fibras ópticas en el cerebro humano para 

tratar diferentes patologías, principalmente cáncer de difícil acceso o inoperables (ver 

apéndice 1). Debido a algunas limitaciones experimentales sólo se evaluó el efecto de la 

terapia en tejido cerebral sano y no se estudió su efecto en tejido maligno (tumores).  

En esta parte de la investigación se estableció como objetivo observar el daño provocado 

por la terapia fototérmica en tejido vivo y también se pretendió estimular muerte celular por 

vías diferentes controlando la temperatura de la terapia. De esta manera, se propusieron 

dos temperaturas para el experimento, 45 y 60 °C. La primera fue elegida porque se 

encuentra en el rango hipertérmico (hipertermia extrema) y causa muerte del tejido por 

apoptosis mientras que el valor de 60 °C se escogió porque esta temperatura se encuentra 

en el rango de ablación térmica y en este caso se ha reportado muerte celular por necrosis. 

Asimismo, se eligieron dos tiempos de terapia diferentes, 2 y 4 minutos. 

 

6.2. Metodología 

6.2.1. µFO-Au 

En este experimento sólo se utilizaron microcalentadores de fibra óptica con recubrimiento 

de oro (µFO-Au). Se fabricaron ocho µFO-Au, colocando una capa delgada de oro (~10 nm) 

sobre la punta de fibras ópticas, el depósito de oro se hizo a través de la técnica sputtering. 

Posteriormente, cada microcalentador fue caracterizado térmicamente utilizando la técnica 

de termometría de fluorescencia inducida por láser (TLIF), y con ello, se pudo establecer la 

potencia láser de activación necesaria para generar temperaturas de 45 °C o 60 °C (ver 

capítulo 4).  

La punta de cada µFO-Au fue introducida dentro de un tubo metálico hecho con una aguja 

de 22 G (diámetro interno de 700 µm) para poder sujetarla fácilmente al aplicar la TFt en el 

cerebro de cada ratón. El tubo fue hecho cortando la aguja con ayuda de un esmeril; se 

cortó una sección de 1-1.5 cm de longitud y los extremos del tubo fueron lijados. El tubo se 

pegó al µFO utilizando un adhesivo base cianoacrilato (pegamento tipo kola). 
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6.2.2. Animales 

Ocho ratones machos CD1, de 8-10 semanas de edad y con peso de 30-35 g, del bioterio 

de la Unidad de Medicina Experimental de la Facultad de Medicina, fueron utilizados para 

este experimento. Se siguieron las disposiciones planteadas por la Norma Oficial Mexicana 

(NOM-062-ZOO-1999) en el manejo de los animales. Todos los procedimientos 

experimentales fueron aprobados por las comisiones de investigación y ética de la Facultad 

de Medicina. Los animales fueron divididos en dos grupos experimentales. Al primer grupo 

se le aplicó la terapia fototérmica a 45 °C mientras que el segundo grupo fue tratado con 

una temperatura de 60 °C. Para cada grupo de animales también se probaron dos tiempos 

de aplicación de la terapia fototérmica. La tabla 6 resume las condiciones experimentales 

usadas en este experimento. 

 

# Ratón Temperatura (°C) Tiempo (s) 

1 45 120 

2 45 240 

3 60 120 

4 60 240 

5 45 120 

6 45 240 

7 60 120 

8 60 240 

 
Tabla 6. Condiciones experimentales utilizadas para evaluar la terapia fototérmica en un modelo in 

vivo de cerebro de ratón. 

 

6.2.3. Aplicación de la terapia fototérmica 

Una lesión térmica fue hecha en la corteza cerebral del hemisferio izquierdo1 de cada ratón. 

Para realizar las lesiones se utilizó cirugía estereotáxica2. Primeramente, el animal fue 

anestesiado con una mezcla de ketamina (100 mg/kg) y xilacina (10 mg/kg) vía inyección 

                                                             
1 Debido a una limitación en el número de ratones no se tuvieron ratones control y ratones sham (condiciones simuladas, 
colocación del microcalentador en la corteza cerebral sin ser activado). En este experimento, el hemisferio derecho de 
cada animal se utilizó como tejido control. 
2 Procedimiento quirúrgico mínimamente invasivo que utiliza un sistema de coordenadas tridimensional para localizar 
estructuras específicas dentro del cerebro. 
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intraperitoneal. Posteriormente, el ratón fue colocado en un equipo de cirugía estereotáxica 

con adaptador para ratones (Lab StandarTM, Steolting). Una vez inmovilizado el cráneo del 

ratón, se retiró el pelo de la parte superior de la cabeza y se hizo una incisión en la piel para 

exponer el cráneo. Seguido, se localizó el punto de referencia Bregma3 en la superficie del 

cráneo y se marcaron las coordenadas deseadas (AP: -1.5, L: 1.5). Con ayuda de una fresa 

de dentista (∅1.28 mm) acoplada a un taladro manual (Dremel Multipro 395) se hizo una 

trepanación en el lugar de las coordenadas. 

El microcalentador fue esterilizado en una solución de etanol al 70% durante 10 minutos. 

Después, fue colocado en el adaptador del brazo del equipo estereotáxico (ver figura 40). 

En seguida, el µFO-Au fue posicionado en la ubicación deseada (AP: -1.5, L: 1.5 y P: 0.2). 

Posteriormente, el microcalentador fue activado, encendiendo el láser infrarrojo a una 

potencia láser de activación previamente establecida, provocando que el µFO se calentara 

a 45 o 60 °C, según sea el caso escogido. Luego de transcurrido el tiempo de terapia, el 

láser infrarrojo fue apagado y el microcalentador se retiró del cerebro del ratón. Por último, 

se suturó y limpió la herida del ratón. El animal fue puesto en observación mientras 

despertaba de la anestesia.  

 

 

Figura 40. Equipo estereotáxico utilizado para la aplicación de terapia fototérmica en la corteza 

cerebral de un ratón. En la fotografía derecha se puede observar un acercamiento del brazo del 

equipo. El microcalentador fue sujetado en el adaptador del brazo por medio del tubo metálico 

pegado a éste. 

                                                             
3 Para realizar cirugía estereotáxica se utiliza un punto de referencia sobre el cráneo del ratón. Esta referencia se conoce 
con el nombre de Bregma y es el lugar anatómico del cráneo donde se interceptan la sutura coronal y la sutura sagital. Las 
coordenadas utilizadas en la cirugía estereotáxica se expresan como: anterio-posterior (AP), lateral (L) y profundidad (P). 
El punto Bregma tiene coordenadas (0, 0, 0) [156]. 
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6.2.4. Evaluación del daño 

6.2.4.1. Histología 

Transcurridas 48 horas después de la lesión fototérmica los animales 1-4 fueron 

sacrificados mediante inyección de pentobarbital (>40 mg/kg) vía intraperitoneal. Luego, el 

cerebro del ratón fue extirpado del cráneo y fijado en una solución de formol al 10% durante 

24 horas. Posteriormente, el tejido fue incluido en parafina, rebanado en secciones de 5 μm 

de grosor utilizando un microtomo (Leica, RM2245) y las muestras fueron montadas en 

portaobjetos. Finalmente, las muestras obtenidas fueron teñidas usando una tinción 

estándar de hematoxilina y eosina (H&E)4. 

 

6.2.4.2. Medición de caspasa-3 activada 

La molécula caspasa-3 activada fue cuantificada para determinar la muerte celular debida 

a apoptosis en el tejido cerebral tratado con la TFt [158]. Para esto se utilizó un ensayo 

ELISA tipo sándwich5 y un kit de caspasa-3 para ratón en células lisadas (DuoSet® IC, 

DYC835-2). La cuantificación fue realizada como es descrita en el protocolo del fabricante. 

48 horas posteriores a la lesión fototérmica los ratones 5-8 fueron sacrificados usando 

pentobarbital (>40 mg/kg) vía intraperitoneal. Luego, el cerebro del ratón fue extirpado del 

cráneo, se desechó el cerebelo y el cerebro se dividió en los dos hemisferios; el hemisferio 

izquierdo fue el lesionado mientras que el hemisferio derecho se usó como control. Cada 

hemisferio fue homogeneizado en un tampón de lisis celular utilizando un equipo ultraturrax 

(IKA, T10) y centrifugado a 13000 RPM durante 5 minutos. El sobrenadante de cada 

muestra fue recuperado y reservado para su cuantificación mediante la técnica ELISA. 

Para el ensayo ELISA tipo sándwich, las muestras fueron puestas en una placa de 96 

pocillos, con un tampón de captura previamente colocado. Luego, se agregó el anticuerpo 

de detección en los pocillos, y posteriormente, se añadió estreptavidina-HRP. Seguido, se 

adicionó la solución sustrato y transcurrido el tiempo de incubación se añadió la solución 

de paro en los pocillos. Finalmente, se determinó la densidad óptica de cada muestra a 

450 nm usando un fotoespectrómetro (BioTek, Epoch). 

 

                                                             
4 La tinción es utilizada para diagnosticar condiciones patológicas en cerebro [154]. 
5 ELISA: análisis del inmunoabsorbente unido a enzimas. La técnica permite detectar un antígeno en una muestra. El 
antígeno por detectar se une a un anticuerpo primario previamente inmovilizado en una superficie inerte, y 
posteriormente se agrega un anticuerpo secundario acoplado a una enzima que cataliza una reacción dando lugar a un 
producto detectable (cambio de color). La formación del producto coloreado es proporcional a la concentración de la 
proteína de interés en la muestra [157].  
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6.3. Resultados y discusión 

6.3.1. µFO-Au 

Ocho µFO-Au fueron fabricados y caracterizados para este experimento. El depósito de oro 

de los µFO varió entre 10 y 10.8 nm de espesor. Los microcalentadores obtenidos 

presentaron una respuesta térmica lineal, es decir, la temperatura fue directamente 

proporcional a la potencia de activación en cada µFO. Para cada µFO se obtuvo la curva 

térmica característica mediante la técnica TLIF. A través de estas curvas se encontró la 

potencia láser de activación necesaria y la corriente eléctrica correspondiente para generar 

temperaturas de 45 y 60 °C para cada µFO. La tabla 7 resume las particularidades 

obtenidas para los µFO utilizados en este experimento.  

 

# µFO-Au 
ERO 
(nm) 

Curva característica (T vs P) 
T (°C) PL (mW) CDL (mA) 

Ecuación Ajuste lineal 

1 10.7 T=0.2145P+25.8750 0.9970 45 89.16 218.82 

2 10.2 T=0.2004P+20.9430 0.9970 45 120.04 270.79 

3 10.2 T=0.1089P+29.6990 0.9808 45 140.51 305.23 

4 10.8 T=0.2852P+25.6560 0.9826 45 67.83 182.91 

5 10.7 T=0.2249P+45.4560 0.9798 60 64.67 177.60 

6 10 T=0.1277P+51.9420 0.9936 60 63.10 174.96 

7 10.2 T=0.5349P+33.2780 0.9697 60 49.96 152.84 

8 10.2 T=0.3646P+34.5760 0.9609 60 69.73 186.12 

 
Tabla 7. µFO-Au utilizados para los experimentos. A partir de la curva térmica característica se 

obtuvieron los parámetros necesarios para inducir temperaturas de 45 o 60 °C. Abreviaciones. 

ERO: espesor del recubrimiento de oro depositado en el µFO, T: temperatura asignada al µFO, PL: 

potencia láser necesario para alcanzar T, CDL: Corriente del diodo láser para obtener PL. 

 

6.3.2. Lesiones fototérmicas 

El experimento planteado permitió estudiar el daño provocado en la corteza cerebral de los 

ratones para dos temperaturas y dos tiempos de aplicación de la TFt diferentes. La tabla 8 
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muestra los parámetros experimentales y microcalentador de fibra óptica utilizados para 

inducir las lesiones fototérmicas en cada ratón.  

 

 # Ratón # µFO-Au 
Temperatura  de 

la lesión (°C) 
Tiempo de aplicación  

de la terapia (min) 

G
ru

p
o

 1
 

(H
ip

e
rt

e
rm

ia
) 1 1 45 2 

2 2 45 4 

5 3 45 2 

6 4 45 4 

G
ru

p
o

 2
 

(T
e

rm
o

a
b

la
c

ió
n

) 3 5 60 2 

4 6 60 4 

7 7 60 2 

8 8 60 4 

 
Tabla 8. Grupos y condiciones experimentales utilizadas en este estudio. Las características de los 

microcalentadores pueden ser consultadas en la tabla 7. 

 

 

Figura 41. Inserción de un µFO-Au en el cráneo de un ratón mediante cirugía estereotáxica. Un 

visor infrarrojo permitió verificar la activación del microcalentador y observar el punto de la terapia, 

señalada con una flecha (imagen de la derecha). 
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La figura 41 muestra el procedimiento quirúrgico y la aplicación de la terapia fototérmica en 

un ratón. En la fotografía de la izquierda se aprecia al ratón montado sobre la plataforma y 

el brazo del equipo estereotáxico sobre su cabeza. Un µFO-Au fue introducido dentro del 

cráneo del ratón en las coordenadas establecidas. Cuando el microcalentador estuvo en 

contacto con la corteza cerebral del ratón éste fue activado (fotografía de la derecha). 

Mediante un visor infrarrojo6 (Electrophysics, 7215C) se pudo verificar que los 

microcalentadores se activaron en cada experimento; además el visor permitió observar el 

punto en el que se realizó la terapia fototérmica (flecha roja). Cuando el µFO no estaba 

activado no se observó ningún punto luminoso en su punta.  

Después de la terapia fototérmica no se observó ningún tipo de alteración en el 

comportamiento de los animales tratados. Esto tampoco fue observado durante las 48 horas 

posteriores al tratamiento. Asimismo, no se notaron indicios de infección en la sutura de los 

ratones.  

 

 

Figura 42. Cerebro de ratón lesionado debido a la terapia fototérmica. La fila de arriba muestra el 

cerebro 48 horas después de la aplicación de calor. Los cerebros corresponden a los ratones #1 

(a), #2 (b), #3 (c) y #4 (d). La fila de abajo muestra los mismos cerebros después de ser fijados en 

formol. Los recuadros señalan la ubicación de las lesiones, y la mancha dorada muestra el tejido 

control. 

                                                             
6 El visor permite ver la luz infrarroja (975 nm) que viaja a través del microcalentador. La luz infrarroja se distingue en la 
imagen obtenida como regiones muy brillantes. 
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48 horas después del tratamiento los animales fueron sacrificados y se extrajo su cerebro. 

El tejido de los animales 1-4 fue fijado en formol para su posterior inclusión en parafina y 

tinción con H&E. El tejido obtenido de los animales 5-8 fue reservado para la cuantificación 

de caspasa-3 activada mediante el ensayo ELISA tipo sándwich. En todos los animales se 

utilizó el hemisferio derecho como tejido control. 

La figura 42 muestra el cerebro de los ratones 1-4 inmediatamente después de ser retirados 

del cráneo (fila de arriba). En las fotografías se puede apreciar que para los animales 

tratados con temperaturas de 45 °C (figura 42 a y b) fue difícil ubicar el daño hecho sobre 

la corteza cerebral. En contraste, en los ratones tratados a 60 °C se pudo distinguir el daño 

provocado por la terapia (como una zona de coagulación alrededor del sitio de inserción del 

µFO), ver figuras 42 c y d. El daño fue más evidente después de fijar el tejido en formol (fila 

de abajo). Aún después de la fijación no se pudo localizar con precisión el daño sobre la 

corteza de los cerebros para el caso de los ratones tratados a 45 °C (figura 42e y 42f). Para 

los ratones tratados a 60 °C fue más fácil apreciar la lesión después de fijado el tejido en 

comparación con el cerebro fresco. Los recuadros que aparecen en la imagen 42 muestran 

la ubicación de las lesiones. La mancha dorada en el hemisferio derecho de cada cerebro 

fue hecha para identificar el hemisferio control (no lesionado). 

 

6.3.3. Histología 

El daño provocado en el tejido se estudió a través de cortes histológicos de 5 µm de grosor 

teñidos mediante H&E. Los cortes fueron hechos de manera transversal a la lesión para 

apreciar la profundidad del daño. Las figuras 43 a 46 muestran el daño observado en la 

corteza para los ratones #1 a #4. En estas figuras se puede observar que el tejido en donde 

se llevó a cabo la TFt presentó algunas interrupciones en el tejido que podrían indicar daño 

y que tuvieron diferentes dimensiones dependiendo de las condiciones experimentales 

utilizadas. 

Es interesante notar que para el ratón 1 (45 °C y 2 minutos) sólo se observó una pequeña 

irregularidad del tejido sobre la corteza cerebral. Cuando ésta se examinó a una mayor 

magnificación (figura 43c) no se distinguió daño como el observado en el tejido de los 2, 3 

y 4 (figuras 44, 45 y 46 respectivamente). Para el ratón 1 no se hará referencia de lesión. 

Por su parte, la figura 44 muestra el tejido del ratón 2, que correspondió a la misma 

temperatura que el ratón 1 (45 °C) pero con el doble de tiempo de aplicación de la TFt (4 

minutos). En este animal, se sospecha de un posible daño en la corteza cerebral. La 

geometría de la lesión parece coincidir con la geometría del microcalentador. Un caso 

similar a la lesión del ratón 2 se observó para el ratón número 3, animal tratado a una 

temperatura de 60 °C y 2 minutos. 
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Figura 43. Irregularidad del tejido encontrada en la corteza cerebral del ratón 1. Dicho animal fue 

tratado a 45 °C por 2 minutos. Las imágenes b) y c) muestran un acercamiento de la discontinuidad 

del tejido observada después de tratar al animal. 

 

Figura 44. Posible daño fototérmico hecho en la corteza cerebral del ratón 2, correspondiente a 

una temperatura de 45 °C y 4 minutos. Las imágenes b) y c) muestran un acercamiento del daño. 
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Figura 45. Posible daño fototérmica hecha en la corteza cerebral del ratón 3. El daño fue hecho 

con una temperatura de 60 °C por 2 minutos. En el recuadro de la derecha se observa un 

acercamiento del daño. 

 

Para caso del ratón #4, correspondiente a una temperatura de tratamiento de 60 °C y 4 

minutos (figura 46), se observó una lesión de una extensión mucho mayor con pérdida de 

la integridad del tejido cerebral; además, esta lesión no presentó bordes definidos que la 

delimitaran. 

Para tener una comparación de las dimensiones de las “lesiones” se midió la profundidad y 

el ancho máximo (en la superficie de la corteza cerebral) de cada una, utilizando el software 

ImageJ. La tabla 9 muestra una comparación de las dimensiones de las lesiones inducidas 

con la TFt. Para el ratón #1 se midió el tamaño de la irregularidad observada en el tejido 

cerebral y de las posibles lesiones de los ratones #2 y #3. 

Los cortes histológicos también mostraron la presencia de células dañadas en las lesiones 

fototérmicas. Debido a la técnica histológica utilizada fue difícil distinguir las características 

morfológicas de dichas células, por lo cual no se pudo verificar el tipo de muerte celular 

(necrosis o apoptosis). De esta exploración, sólo se distinguieron las células lesionadas en 

el caso del ratón 4 (60 °C y 4 minutos). En la figura 47b, se pueden observar neuronas 

dañadas en la periferia de la lesión mostrada en la figura 46 (ratón #4), las neuronas 

dañadas manifiestan una coloración intensa (flechas azules) mientras que las neuronas no 

lesionadas están señaladas con flechas amarillas. Asimismo, utilizando el software ImageJ 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 E
fe

ct
o

 d
e
 l
a
 t

e
ra

p
ia

 f
o

to
té

rm
ic

a
 e

n
 u

n
 m

o
d

e
lo

 i
n

 v
iv

o
 a

p
lic

a
d

a 
a
 t

ra
vé

s 
d

e
 µ

FO
 

114 
 

se determinó el área de daño (región donde se observaron células dañadas) (ver figura 

47a); los resultados se presentan en la tabla 9. 

 

 

Figura 46. Lesión fototérmica hecha en la corteza cerebral del ratón 4. La lesión corresponde a 

60 °C y 4 minutos. En el recuadro de la derecha se observa un acercamiento de la lesión. 

 

# Ratón 
Condiciones de la TFt 
(temperatura / tiempo) 

Ancho superficial 
máximo (µm) 

Profundidad 
(µm) 

Área de daño 
(µm2) 

1 45 °C / 2 min 55.38 63.51 NA7 

2 45 °C / 4 min 120.37 260.01 NA 

3 60 °C / 2 min 41.01 194.83 NA 

4 60 °C / 4 min 147.77 644.71 635251 

 
Tabla 9. Dimensiones de las lesiones y área de daño obtenidas para las diferentes condiciones 

experimentales estudiadas.  

                                                             
7 NA: no aplica. No se observaron células dañadas en la vecindad de la irregularidad o lesión. 
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Figura 47. (a) Región de daño (células dañadas) en la lesión fototérmicas inducida a 60 °C y 

4 minutos. En los recuadros (b) y (c) se pueden distinguir las células dañadas (flechas azules) y 

células no dañadas (flechas amarillas) en dos regiones de la vecindad de la lesión (recuadro verde 

de la figura (a). 

 

6.3.4. Ensayo ELISA para caspasa-3 activada 

Para identificar el tipo de muerte celular a nivel molecular, es decir, distinguir entre muerte 

por apoptosis o necrosis, se cuantificó la molécula caspasa-3 activada mediante un ensayo 

ELISA. Esta molécula fue medida porque está asociada a muerte celular apoptótica [5, 23, 

155, 158, 161]. En la tabla 10 se aprecia la cantidad de caspasa-3 activada para los tejidos 

estudiados. Por su parte, la figura 48 muestra los niveles de caspasa-3 activada tanto para 

el tejido control (CONTROL), como el tejido lesionado (LESIÓN) de los ratones #5 a #8. En 

este caso se utilizó la prueba T de Student para obtener dicha comparación. 
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# Ratón 
Condiciones 

experimentales 

Concentración de caspas-3 activada 
(pg de caspasa /mg de tejido) 

Hemisferio 
Control 

Hemisferio 
Lesionado 

5 45 °C/ 2 min 177.26 193.13 

6 45 °C/ 4 min 204.36 151.97 

7 60 °C/ 2 min 199.54 231.39 

8 60 °C/ 4 min 211.37 105.57 

 
Tabla 10. Concentración de caspasa-3 activada para los ratones lesionados mediante terapia 

fototérmica. 

 

 

 

Figura 48. Concentración de caspasa-3 activada en tejido tratado con terapia fototérmica y en 

tejido control. La caspasa-3 se midió tanto en el hemisferio lesionado como en el hemisferio 

control. Los colores de los puntos indican los valores de la caspasa para los diferentes animales: 

rojo (#5), azul (#6), verde (#7) y morado (#8). 

 

De la tabla 10 se puede apreciar que para los ratones #5 y #7 el hemisferio lesionado 

presentó niveles de caspasa-3 un poco más elevados que para el hemisferio control. 

Contrariamente, en los animales #6 y #8 los hemisferios control presentaron niveles de la 

molécula más altos en comparación con su correspondiente hemisferio lesionado. Es 

interesante notar que en el caso del #8, en donde se utilizaron las mismas condiciones 
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experimentales que para el ratón #4 en el que se obtuvo el mayor daño, los niveles de 

caspasa-3 activada entre los dos hemisferios difiere de forma importante, teniendo niveles 

bajos de caspasa-3. La figura 48 muestra una comparación entre la cantidad de caspasa-3 

activada en el tejido lesionado y el tejido control, en ella se observa que en el tejido 

lesionado se ven alterados los niveles de caspasa-3 activada debido a la muerte celular 

provocada por la terapia fototérmica. 

 

6.3.5. Discusión 

Este experimento planteó estudiar el daño provocado por la TFt aplicada a través de los 

µFO para dos temperaturas diferentes. La primera temperatura fue escogida a 45 °C por 

ser capaz de inducir muerte celular por apoptosis. Asimismo, se propuso usar 60 °C, 

temperatura que provoca muerte celular por necrosis. El estudio, también evaluó los efectos 

del tiempo de aplicación para dos valores diferentes, 2 y 4 minutos.  

Después de la terapia fototérmica inducida mediante microcalentadores de fibra óptica se 

observaron lesiones en la corteza cerebral de los ratones. Se notó una clara diferencia entre 

las lesiones hechas a 45 °C y a 60 °C, y se confirmó que para una temperatura de 60 °C se 

generó un daño mayor, es decir, se obtuvieron lesiones más grandes. De igual forma, se 

comprobó que un mayor tiempo de exposición indujo lesiones de mayor tamaño (ver tabla 

9). Esto concuerda con los resultados obtenidos en el capítulo anterior (ver figura 33).  

Debido al minúsculo tamaño del daño fototérmico correspondientes a la temperatura de 

45 °C, a simple vista no fue posible observar el daño sobre la corteza del cerebro de los 

ratones tratados a esta temperatura (figura 42). El tamaño de estas lesiones también 

dificultó ubicarlas cuando se realizaron los cortes histológicos. Por su parte, en las lesiones 

hechas a 60 °C fue fácil ubicar las lesiones sobre la corteza cerebral debido a la presencia 

de sangre (ver figura 42). 

Los cortes histológicos revelaron la presencia de posible daño debido a la TFt. Para el caso 

del ratón #1, sólo se observó una pequeña irregularidad que interrumpe del tejido, y 

alrededor de la lesión no se observó señales de daño celular, sin embargo, después de 

analizar 20 cortes histológicos del ratón 1 fue la única señal de daño observable. En el caso 

de los ratones 2 y 3 se observaron lesiones con una geometría similar a la esperada 

después de introducir los µFO-Au, similar a un canal. Estas lesiones mostraron la presencia 

de eritrocitos. En el caso del ratón 3 se observó un coágulo sobre la superficie de la corteza 

cerebral después de la TFt, lo cual también se puede apreciar en las figuras 42c y 45b. Sin 

embargo, no se advirtieron señales de daño celular en la vecindad de las lesiones. Esto 

podría sugerir que la lesión podría deberse a daño mecánico por la inserción de los µFO, y 
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que además, éstos durante su trayectoria podrían haber coincidió con un vaso sanguíneo8 

(que explicaría la presencia de los eritrocitos). 

Por su parte, para el ratón 4, la histología reveló que sí existe daño fototérmico en la corteza 

cerebral, como se muestra en las figuras 46 y 46. También se observó la presencia de un 

coágulo en la lesión y daño celular en las neuronas ubicadas en la vecindad de la lesión. 

Dicho daño celular fue en una región poco extendida alrededor de la lesión, se observó que 

longitudinalmente toda la corteza cerebral del ratón presentó daño y que considerando las 

células lesionadas se obtuvo un área neta de daño de 850 µm de largo y ancho de 450 µm, 

la cual es un área de daño muy limitada pues el ancho de la lesión es 3 veces el diámetro 

del microcalentador, y el área total es menor a 1 mm2.  

La tabla 9 muestra el ancho de las lesiones obtenidas. Se advierte que sólo en dos casos 

(ratón #2 y #4) el ancho de la lesión coincide con las dimensiones de los µFO (125 µm). 

Ambos ratones fueron tratados durante 4 minutos, logrando un mayor ancho de la lesión 

para el caso de 60 °C. En los otros dos ratones (#1 y #3), el ancho de las lesiones fue 

mucho menor que el diámetro de la fibra; esto podría deberse a diferentes razones, por 

ejemplo, no hubo un contacto óptimo entre el µFO y el tejido, el corte histológico no se hizo 

en la región correcta de la lesión por la dificultad para ubicarlas o las propiedades 

mecánicas del tejido modificaron las dimensiones de las lesiones después de extraer el 

µFO debido a que se trata de tejido blando. En cuanto a la profundidad de las lesiones los 

ratones tratados a 60 °C (#3 y #4) presentaron lesiones más profundas comparados con 

los ratones lesionados a 45 °C. 

En las regiones control (hemisferios no tratados) no se observó señal de daño en ninguno 

de los ratones. La figura 49 muestra una comparación para el ratón con mayor daño (ratón 

#4) entre el hemisferio lesionado y el hemisferio control. En la figura se puede observar que 

el tejido en el hemisferio control (figura 49 b yd) conserva su anatomía normal, en contraste 

con lo observado en el hemisferio tratado (figura 49 c y d) en donde se observa la pérdida 

de la integridad de la corteza cerebral en el área tratada y la presencia de eritrocitos en la 

región central de la lesión. Asimismo, se observa una diferencia entre las neuronas en el 

tejido sano (flechas azules, figura 49 f y h) y el tejido lesionado (flechas verdes, figura 49 e 

y g). También se observó la presencia de neutrófilos9 en la región lesionada (flechas negras, 

figura 49e), que puede indicar un proceso de inflamación (aguda) en esta región. 

                                                             
8 Las lesiones podrían ser de hecho un vaso sanguíneo, pues la forma y las características de éstas son similares a las 
obtenidas en vasos sanguíneos de la corteza cerebral de cerebro sano [153, p. 395] 
9 Células del sistema inmune. Después de una lesión cerebral células gliales, como astrocitos y microglía secretan citocinas 
que reclutan células inmunes como neutrófilos, que son las primeras células inmunes  en responder [159]. 
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Figura 49. Comparación tisular entre el hemisferio tratado con terapia fototérmica (a, c) y el 

hemisferio control (b, d) para el caso de 60 °C y 4 minutos. En el tejido tratado se observa la 

pérdida de integridad del tejido, la presencia de eritrocitos, daño celular (flechas verdes). Las 

flechas azules señalan células sanas. 
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Investigaciones anteriores han estudiado las lesiones hechas con luz láser guiada a través 

de fibras ópticas en modelos in vivo de cerebro de rata o cerdo. La figura 50 muestra los 

resultados obtenidos por el grupo de Madsen; ellos reportan una lesión fototérmica en 

glioma10 de rata hecha a través de cirugía estereotáxica utilizando una fibra óptica de 

200 µm de diámetro11 y luz con una longitud de onda de 810 nm, 1 W de potencia y una 

exposición de 10 minutos; la conversión fototérmica fue lograda a través de nanopartículas 

de oro. En la figura se observa la lesión provocada por la TFt en corteza cerebral de rata 

(flecha, imagen 50a) y un corte histológico teñido con H&E correspondiente a la lesión 13 

días después de la TFt [114] (imagen 50b). En la figura se puede observar un cráter en la 

corteza cerebral y la pérdida de integridad del tejido, similar a los resultados obtenidos con 

los microcalentadores, sin embargo, en este trabajo las lesiones son mucho más notorias 

debido a la potencia láser utilizada y el tiempo de aplicación. Debido a su imagen histológica 

presentada a baja magnificación en su artículo no fue posible comparar sus resultados 

histológicos con los observados en la figura 49. 

 

 

Figura 50. TFt aplicada mediante fibras ópticas en un modelo de glioma de rata, resultados 

presentados por Madsen y su grupo. (a) Daño sobre la corteza del cerebro de una rata y (b) corte 

histológico correspondiente (H&E). Lesión inducida utilizando 1 W de potencia y 10 minutos de 

exposición. Imagen modificada de [114] 

 

Por otra parte, Ryan y su grupo estudiaron el efecto de la TFt aplicada a través de una fibra 

óptica especial, de 320 µm de diámetro, en cerebro sano de cerdo; los investigadores 

emplearon luz láser de alta potencia, 2 y 7 W de potencia, con una longitud de onda de 

10.6 µm y una exposición de 0.2 segundos [84]. Sus resultados se muestran en la figura 

51, en la cual se pueden observar las lesiones que obtuvieron sobre la corteza del cerebro 

(figura 51a) para diferentes potencias láser; también se presentan los cortes histológicos 

                                                             
10 Tumor cerebral más común y el más agresivo [7]. 
11 La fibra fue insertada 1 mm dentro de la corteza del cerebro [114]. 
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teñidos con H&E para dos casos experimentales en los que se pueden distinguir diferentes 

zonas de daño, una zona de ablación, región carbonizada y además una zona de 

coagulación alrededor de la lesión (ver sección 5.3.3, figura 38).  

En los trabajos mencionados los investigadores obtuvieron lesiones más grandes en 

comparación con las obtenidas en el estudio presentado aquí, debido a diferentes factores, 

principalmente a la energía que utilizaron durante la TFt y a la conversión fototérmica. La 

máxima potencia utilizada en este estudio fue 140 mW (ver tabla 7) que es 7 veces menor 

a la utilizada por el equipo de Madsen y su grupo [114] y 14 o 50 veces menor que la 

utilizada por Ryan y sus colegas [84]. 

 

 

Figura 51. TFt aplicada mediante fibras ópticas en un modelo de cerebro sano de cerdo, resultados 

presentados por Ryan y su grupo. (a) Daño sobre la corteza del cerebro del cerdo para diferentes 

potencias (2 y 7 W). Corte histológico (H&E) para una lesión inducida 2 W (b) y 7 W (c). Imagen 

modificada de [84]. 

 

Por otro lado, del ensayo ELISA mediante el cual se cuantificó el nivel de caspasa-3 

activada no se obtuvieron resultados concluyentes. En este caso se esperaba obtener 

niveles altos de esta molécula para el caso de los ratones tratados a 45 °C y niveles bajos 

para los ratones lesionados a 60 °C ya que la caspasa-3 es una molécula que participa en 

la muerte celular por apoptosis [5, 23, 155, 158]. En la tabla 10 se puede observar que no 

hay una tendencia clara de los resultados obtenidos, para el caso del ratón tratado a 45 °C 
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y 2 minutos (#5) se aprecia que los niveles de caspasa-3 activada para el tejido lesionado 

son un poco mayor que para el tejido control, sin embargo, esta diferencia es muy pequeña. 

En el caso del animal tratado a 60 °C y 4 minutos (#8), se observó una diferencia evidente 

entre los niveles del tejido lesionado y su control, en este caso el tejido lesionado tiene 

niveles bajos de esta molécula porque a 60 °C se propicia muerte celular necrótica. Para 

los ratones #6 (45 °C y 4 min) y #7 (60 °C y 2 min) se observó un comportamiento contrario 

al esperado. En investigaciones previas si se ha notado un aumento significativo de 

caspasa-3 activada en ratones tratados con terapia fototérmica observando un máximo en 

los niveles 12 horas después del tratamiento [160]12. Los resultados no concluyentes 

podrían deberse a que se utilizó una gran cantidad de tejido durante el ensayo ELISA 

(hemisferio entero) y debido a algunas limitantes experimentales sólo se dispuso de un 

animal para evaluar cada condición experimental. En el futuro se propone utilizar sólo la 

corteza cerebral en el área de la lesión reduciendo la cantidad de tejido sano que puede 

eclipsar la molécula de interés; asimismo, es necesario aumentar el número de animales a 

tres como mínimo. 

No obstante, es interesante observar que para los dos ratones (#5 y #7) estudiados a un 

tiempo corto (2 minutos) de terapia, los niveles de caspasa-3 activada fueron mayores en 

el tejido tratado que en el tejido control, y para los ratones en donde la TFt duró 4 minutos 

(#6 y #8) se observó que los niveles de caspasa fueron menores en tejido lesionado que en 

el tejido control. Esto puede sugerir que el impacto del daño térmico en el tejido no sólo 

depende de la temperatura alcanzada, sino también del tiempo de aplicación del calor. En 

terapia fototérmica intersticial se sabe bien que la relación entre la temperatura y el tiempo 

de aplicación de la terapia determina el daño y efectos biológicos (muerte celular) sobre el 

tejido [29], es decir, a mayor temperatura y mayor tiempo de exposición el tejido sufrirá un 

daño más extenso y agresivo. Para validar esto es necesario realizar más experimentos en 

trabajo a futuro. 

Un punto importante a mencionar es que la temperatura designada para el tratamiento, ya 

sea 45 o 60 °C, es la temperatura promedio en una región próxima a la punta de los µFO 

(ver capítulo 4). Durante la terapia fototérmica, el tejido en contacto directo puede llegar a 

alcanzar esta temperatura, sin embargo, debido a que el calor generado es muy local, el 

tejido alrededor del µFO puede incrementar su temperatura a una temperatura a un valor 

menor al designado, entonces los efectos biológicos no serán los esperados. Esto podría 

explicar por qué en algunos casos los ratones presentaron lesiones muy pequeñas, por qué 

los niveles de caspasa-3 activada no fueron los esperados o la dependencia temporal de 

los niveles de caspasa-3 activada. De cualquier manera, es necesario realizar más 

experimentos para verificar o descartar estas propuestas. 

Durante el desarrollo de este estudio surgieron algunos problemas que no se pudieron 

controlar o corregir. Por ejemplo, las lesiones fototérmicas se hicieron sobre la corteza 

cerebral de los ratones en las coordenadas preestablecidas, sin embargo, por un problema 

                                                             
12 En este trabajo los investigadores utilizan un láser de 1064 nm de longitud onda, 2 W de potencia y 50 s de aplicación. 

Reportan que la temperatura del tejido alrededor de la terapia es de 39-41 °C [159]. 
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con el equipo estereotáxico (desajuste mecánico) las lesiones variaron un poco su 

ubicación y profundidad (ver figura 43 y 44). Además, un problema muy significativo fue que 

debido a algunas restricciones se dispuso de pocos animales permitiendo evaluar cada 

condición experimental sólo una vez (n=1). Por tal motivo, en los resultados presentados 

no se mostraron datos estadísticos del estudio. Por esta misma razón, no fue posible contar 

con un control en el cual se evaluará el efecto de un microcalentador no activado.  

A pesar de las limitantes experimentales, de las pruebas realizadas se concluye que es 

posible aplicar terapia fototérmica por medio de microcalentadores de fibra óptica y que 

estos provocan lesiones muy localizadas (< 1 mm2). Este tipo de tratamiento también 

permitió modular la temperatura de la terapia. Fue posible observar una diferencia entre el 

tejido el tejido dañado a 45 °C y las lesiones provocadas a 60 °C, generando un daño 

mucho mayor a 60 °C. Sin duda este estudio debe ser complementado con diferentes 

técnicas a las utilizadas y algunas mejoras que ayudarán a la identificación de las lesiones, 

por ejemplo, se recomienda utilizar un tinte (tinta china fijada con ácido acético [84]) 

después de aplicada la TFt para la identificación de la zona tratada para el posterior 

procesamiento de muestras histológicas u otros ensayos, como la identificación de células 

gliales a través de inmunohistoquímica con anticuerpos para GFAP (proteína fibrilar acídica 

de la glia) que permiten observar gliosis [153]. Asimismo, la información molecular podría 

complementarse con algún ensayo como TUNEL13 [160] o la cuantificación de otra molécula 

asociada a muerte por apoptosis como TNF [72, 75].  

 

  

                                                             
13 Técnica utilizada para detectar apoptosis en células muertas. La técnica marca la terminal escindida de fragmentos de 
ADN [5].  
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CONCLUSIONES 
  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

"En el amor de la ciencia y de la patria está la salud del pueblo” 

Ezequiel A. Chávez (1868-1946)  
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Si bien la terapia fototérmica apareció en las décadas de 1960 y 1970, es hasta los 

últimos 20 años que ha cobrado un interés creciente alrededor del mundo debido a las 

ventajas y cualidades que ofrece sobre otros tipos de tratamientos anticáncer. Una de las 

características principales de esta terapia es que la luz permite calentar regiones 

espaciales pequeñas de manera rápida, confinando el calor en el área de interés (tumor), 

destruyendo sólo ésta área y protegiendo el tejido sano que la rodea. Otras ventajas de la 

terapia fototérmica incluyen, poder transportar la luz láser al interior del cuerpo humano a 

través del uso fibras ópticas, realizar la terapia usando procedimientos quirúrgicos 

mínimamente invasivos, es compatible con la técnica de resonancia magnética con la cual 

ha sido posible guiar fibras ópticas hasta el sitio de interés y monitorear en tiempo real la 

temperatura alcanzada durante el tratamiento, los efectos secundarios de la terapia son 

mínimos, la estancia hospitalaria de los pacientes es menor a tres días, entre otros. 

Hoy día, la terapia fototérmica es utilizada para el tratamiento de diversas patologías, 

sobre todo como terapia anticáncer. Actualmente, esta terapia es empleada para tratar 

tumores de difícil acceso, tumores alojados profundamente, tumores inoperables como los 

ubicados en zonas de elocuencia, gliomas de alto grado, tumores recurrentes de alto 

grado, metástasis cerebral, necrosis por radiación, epilepsia e incluso para la 

descompresión de discos intravertebrales. 

Con el advenimiento de la nanotecnología la producción de calor en terapia fototérmica se 

ha visto mejorada y diversos nanomateriales han sido estudiados para este efecto. Las 

investigaciones actuales muestran resultados alentadores sobre el uso de nanopartículas 

(NPs) para el tratamiento de tumores malignos. Sin embargo, para utilizar nanopartículas 

como agentes fototérmicos para la destrucción de tumores es necesario inyectar 

previamente éstas al sitio de interés. Si las nanopartículas son administradas de forma 

sistémica un número reducido de éstas llega al tejido de interés debido a diferentes 

fenómenos biológicos. En la actualidad, la terapia fototérmica inducida con NPs como 

alternativa clínica busca utilizar binomios láser-agentes fototérmicos que sean eficientes y 

accesibles para maximizar la conversión fototérmica a través del uso equipos y materiales 

asequibles; sin olvidarse de la biocompatibilidad y biodegradación de las NPs.  

Recientemente, se ha reportado la fabricación de dispositivos de fibra óptica que utilizan 

nanopartículas de diferentes materiales adheridas a su superficie para generar calor 

puntualmente. Dichos dispositivos se conocen como microcalentadores de fibra óptica 

(µFO). En este trabajo se propuso utilizar estos dispositivos fototérmicos para aplicar la 

terapia fototérmica en tejido de ratón sin la necesidad de inyectar nanopartículas 

previamente al animal, y posteriormente, estudiar el efecto de la terapia provocado sobre 

el tejido.  

Como primera etapa del proyecto se evalúo el uso de distintos nanomateriales para la 

creación de un microcalentador de fibra óptica óptimo para aplicar terapia fototérmica en 

tejido biológico. Cuatro tipos de µFO fueron fabricados en base a los dos nanomateriales 

más utilizados en terapia fototérmica: los nanotubos de carbono (NTC) y nanopartículas 

de oro (NP-Au). De esta manera, se fabricó un µFO con NTC, un µFO con NP-Au, un µFO 
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con NTC y recubrimiento de oro y finalmente, un µFO con recubrimiento de oro (10 nm de 

grosor). Se propusieron métodos de fabricación simples, accesibles y de bajo costo para 

la creación de estos microcalentadores. Los cuatro tipos de µFO fueron capaces de 

generar calor. La superficie de los µFO fue estudiada por medio de microscopía 

electrónica de barrido y también se evaluó la adhesión entre el material fototérmico y las 

fibras ópticas. Como resultado de las pruebas hechas se encontró que el µFO con 

recubrimiento de oro es la mejor opción para inducir terapia fototérmica debido a que el 

recubrimiento queda unido de manera permanente a la fibra óptica, evitando la pérdida 

del material fototémico durante la terapia, y además, la técnica utilizada para depositar oro 

en la fibra óptica crea una nanopelícula homogénea que permite generar calor de manera 

uniforme. 

Conocer la temperatura del dispositivo que calienta el sitio de interés durante la terapia 

fototérmica es de suma importancia. Por este motivo, durante una segunda etapa del 

proyecto se midió y visualizó la temperatura generada por los µFO. En este trabajo se 

utilizó la técnica de termometría de fluorescencia inducida por láser (TLIF) por las 

cualidades que ofrece, como un arreglo experimental sencillo y que la resolución espacial 

de la técnica depende del sistema de magnificación óptico empleado (objetivo de 

microscopio). La técnica TLIF permitió cuantificar la temperatura en un área alrededor del 

µFO y también proporcionó una imagen de la zona de calentada. Para alcanzar dicho 

objetivo se propuso un método sencillo, accesible y de bajo costo para la fabricación de 

membranas termosensibles basadas en la inclusión de un tinte fluorescente (rodamina B) 

en una matriz polimérica (polidimetilsiloxano). La técnica TLIF usa dichas membranas 

para la medición del calor generado por los µFO. La combinación de la técnica TLIF y las 

membranas propició un proceso de calibración sencillo y rápido. Todo lo anterior permitió 

obtener mapas de temperaturas para los µFO con recubrimiento de oro. Los mapas 

fueron calculados utilizando un programa de análisis de desarrollo propio.  

A partir de los mapas de temperatura obtenidos para los µFO, se pudo calcular una curva 

térmica característica para cada uno de éstos. Dichas curvas permitieron establecer una 

relación entre la temperatura generada por cada µFO y la potencia láser de activación 

empleada en cada condición experimental. Con esta información fue posible definir 

valores precisos de potencia láser de activación para generar temperaturas específicas 

dentro del rango de trabajo de la terapia fototérmica. Durante el estudio, se propuso 

trabajar con dos temperaturas diferentes. Por una parte, se definió la potencia láser de 

activación para 45 °C, debido a que para esta temperatura se ha reportado muerte celular 

por apoptosis. Por otro lado, se determinaron los valores de potencia necesarios para 

generar temperaturas de 60 °C, temperatura que conlleva a las células a morir por 

necrosis. Los mapas de temperatura obtenidos también permitieron demostrar que el 

calor generado por los µFO es muy local, reduciendo el daño térmico en un área menor a 

un milímetro y que dependiendo de la potencia de activación se pueden lograr 

temperaturas mayores a 80 °C. 

El efecto de la terapia fototérmica aplicada mediante µFO se evalúo en ratones. Debido a 

que la terapia sólo había sido reportada mediante el uso de fibras ópticas y no con µFO, 
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se hicieron algunas pruebas preliminares en hígado (ex vivo). Estas pruebas iniciales 

permitieron estudiar el daño en el tejido para diferentes condiciones experimentales, 

modificando la potencia láser de activación de los µFO y el tiempo de irradiación. La 

morfología de las lesiones obtenidas fue estudiada a través de imágenes de microscopia 

óptica convencional y microscopia electrónica de barrido. Además, el daño provocado en 

el tejido fue examinado a través de cortes histológicos teñidos con la técnica de 

hematoxilina y eosina (H&E). Variando las condiciones experimentales fue posible 

modificar el tamaño de las lesiones. Se observó que el tamaño de las lesiones fue 

directamente proporcional a la potencia láser utilizada para activar los µFO, y existe un 

comportamiento logarítmico entre el tamaño de la lesión y el tiempo de aplicación de la 

terapia. Asimismo, se comprobó que los µFO con recubrimientos son mejor opción para 

inducir la terapia fototérmica, pues generan un calor más local y sin rastros de residuos 

dentro del tejido en comparación con los µFO con NTC y recubrimiento de oro. 

De las pruebas preliminares en hígado de ratón, se demostró que el daño provocado por 

la terapia fototérmica aplicada a través de µFO (TFt-µFO) es muy local y poco extendida, 

provocando lesiones un orden de magnitud mayor que el diámetro de los µFO (125 µm). 

Las lesiones obtenidas tuvieron un diámetro menor a 1.2 mm y la histología mostró una 

zona de muerte celular poco extendida alrededor de las lesiones. Las lesiones fueron de 

menor tamaño y con un daño más local cuando se realizan con µFO con recubrimiento de 

oro. 

Finalmente, se evaluó el daño provocado por la terapia fototérmica en un modelo in vivo 

de cerebro de ratón, para las dos temperaturas de interés (45 y 60 °C). TFt-µFO fue hecha 

a través de cirugía estereotáxica. Las lesiones resultantes fueron examinadas a través de 

la técnica de H&E y también se midió la cantidad de caspasa-3 activada asociada a 

muerte apoptótica mediante un ensayo de ELISA tipo sándwich. En esta parte del estudio 

se observaron células lesionadas en la vecindad de las lesiones para el caso de mayor 

calor (60 °C y 4 minutos), con un daño celular reducido muy cercano a la región de 

tratamiento. Los resultados obtenidos relacionados a la cuantificación de caspasa-3 

activada sugirieron que para una temperatura de 45 °C se obtuvo una mayor cantidad de 

células apoptóticas que para 60 °C. Sin embargo, estos resultados deben ser verificados 

con experimentos futuros. 

A pesar de ciertas limitaciones experimentales se demostró que es posible inducir daño 

térmico sobre tejido sano de ratón por medio de terapia fototérmica aplicada a través de 

microcalentadores de fibra óptica. Este tipo de terapia es capaz de lesionar de forma 

extremadamente local el tejido de interés provocando un daño minúsculo en él (<1 mm) 

sin necesidad de inyectar nanopartículas en el animal. Al confinar el calor en la punta del 

µFO la muerte celular abarca una región pequeña reduciendo el daño térmico en tejido. 

La TFt-µFO también permite modular la temperatura generada por los µFO y con ello es 

posible establecer el rango de operación de la TFt, es decir, hipertermia o ablación 

térmica. Una vez seleccionado el rango deseado, también es factible cambiar el tamaño 

de la lesión variando un poco la potencia láser de activación del µFO alrededor de un 

valor preestablecido sin modificar el camino de muerte celular establecido. 
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Pese a las complicaciones por las que atravesó esta investigación, se mostró, de forma 

exploratoria, la capacidad que tienen los microcalentadores de fibra óptica para ser 

posibles candidatos como aplicadores de terapia fototérmica altamente localizada. Debido 

a la novedad de la propuesta este estudio también establece bases en diferentes rubros 

para investigaciones posteriores. 

En trabajo futuro el daño hecho con los µFO podría ser extendido a un área mayor 

utilizando un arreglo de varios microcalentadores, similar a la configuración usada en el 

endoscopio en donde se utiliza un manojo de fibras ópticas. Asimismo, en investigaciones 

siguientes se pretende evaluar la TFt-µFO en tumores. Debido a las cualidades de la TFt-

µFO, creemos que ésta podría ser usada en el futuro para el tratamiento local de 

cualquier tipo de tumor sólido o para tratar otras patologías donde sea necesario provocar 

muerte celular de manera local y controlada. Además, el efecto fototérmico aplicado 

mediante µFO también puede ser aprovechado en investigación biomédica básica, en 

estudios donde se necesiten fuentes térmicas muy pequeñas o para generar lesiones 

diminutas en modelos animales como roedores. 
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Apéndice 1 
 

Sistemas comerciales para terapia 

fototérmica intracraneal 

 
La terapia fototérmica para el tratamiento de tumores intracraneales data de la década de 

los 70's, sin embrago, durante los años 80's este tipo de procedimientos se enfrentó a 

problemas tecnológicos como la incapacidad de monitorear los efectos térmicos del láser 

y predecir la extensión del daño en el tejido o la falta de sistemas de enfriamiento para los 

láseres de alta potencia utilizados en ese momento [29, 31, 87, 91, 152]. Hoy día, estos 

problemas han quedado atrás y la tecnología vigente permite ir mucho más lejos. 

Actualmente, dos sistemas comerciales de terapia fototérmica intracraneal (TFI) han sido 

aprobados en Estados Unidos para el tratamiento de diversos tumores. Ambos sistemas 

se ayudan de navegación a través de imágenes por resonancia magnética (MRI) para 

llegar al tumor, monitorean el calor generado en tiempo real mediante MRI y además 

permiten identificar el contorno del área dañada mediante software. Estos equipos son el 

sistema Visualase® y el sistema Neuroblate® [29, 31, 87-89, 91, 152]. 

Los sistemas mencionados han sido propuestos para la ablación láser de tumores 

inaccesibles quirúrgicamente o donde los tratamientos habituales han fallado. Para 

tumores accesibles el estándar terapéutico consiste en la resección máxima del tumor y la 

administración de radioterapia y quimioterapia [22, 87]. Sin embargo, para tumores 

profundos1 o dentro y/o cerca de áreas de elocuencia2 son relegados a biopsias o se trata 

de lograr la máxima reducción del tumor y con ello minimizar el daño neurológico. 

Además, tampoco existe un protocolo estándar para gliomas recurrentes de alto grado3 y 

sus opciones de tratamiento son limitadas incluyendo re-resección, re-irradiación, 

quimioterapia sistémica, y braquiterapia [87].  

                                                             
1 Tumores ubicados a más de 2 cm de la superficie de los hemisferios [29]. 
2 Son las zonas específicas en la corteza cerebral relacionadas con determinadas funciones como el lenguaje, la visión, el 
tacto y la motricidad [161]. 
3 Los gliomas son los tumores de las células gliales del cerebro (astrocitos, oligodendrocitos, microglía, ependimocitos). 
Los gliomas son los tumores cerebrales más comunes (80% de los tumores malignos). Los gliomas se pueden clasificar en 
4 grupos dependiendo de su grado de malignidad, los gliomas de grado 3 y 4 son los más agresivos [7].  
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Actualmente los sistemas Visualase® y Neuroblate® han sido propuestos para tratar 

pacientes con tumores profundos, tumores cerebrales en áreas elocuentes, tumores 

inaccesibles, metástasis cerebral, gliomas de alto grado (ver figura A1-1), tumores 

recurrentes de alto grado, necrosis por radiación4 e incluso epilepsia o para la 

descompresión de discos intravertebrales [22, 29-31, 87-92, 152, 162]. El objetivo de la 

ablación láser intracraneal es lograr necrosis coagulativa en un volumen de interés 

mientras se previene daño alrededor del tejido sano [29]. Algunos investigadores resaltan 

la importancia que este tipo de tecnología tendrá en años venideros mencionando que “la 

ablación láser es la siguiente gran cosa en el manejo de tumores cerebrales” [29]. 

 

 

Figura A1-1. Imágenes de resonancia magnética de un paciente con glioblastoma multiforme5 

tratado con terapia fototérmica intersticial. Imágenes preoperatorias, a las 24 horas del tratamiento 

y a los 3, 7, 12 y 36 meses posteriores. Se puede observar que la terapia redujo el tamaño del 

tumor. Imagen tomada y adaptada de [90]. 

 

Estos sistemas de ablación térmica consisten en una sonda milimétrica (Ø <3.3 mm) 

basada en fibras ópticas, las cuales transportan la luz de láseres de alta potencia (12-

15 W) hasta la zona de interés. Estas sondas ocupan difusores de fibra óptica u otras 

geometrías (ver figura A1-2) para modificar la forma de la luz láser que escapa de la fibra 

óptica y poder calentar el tejido de manera extendida. Las sondas también cuentan con 

sistemas de enfriamiento para evitar sobrecalentamiento del tejido (ver figura A1-2) y en el 

caso del sistema NeuroBlate® incluye un termopar (termómetro). Debido al minúsculo 

tamaño de estas sondas, la TFI pude llevarse a cabo por medio de la inserción de la 

sonda dentro de un catéter (~14 G) que se ajusta a un marco esterotáxico [88, 89]. El 

daño térmico del tejido depende de las condiciones de enfriamiento, potencia óptica del 

                                                             
4 Es la degradación necrótica del tejido cerebral después de radioterapia intracraneal. Ocurre en 5% de los pacientes y 
puede durar meses o hasta 2-3 años [31, 87]. 
5 Glioblastoma multiforme, es el glioma más maligno que hay y representan el 82% de éstos [7]. 
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láser y el tiempo de exposición [29]. El tiempo de ablación puede variar desde unos 

segundos (90 s) hasta 10 minutos [87]. Ambos sistemas permiten determinar la zona de 

daño tisular en tiempo real por medio de líneas (líneas de umbral de daño térmico) 

desplegadas en sus softwares, calculadas a partir de una relación entre temperatura y 

tiempo (curva de Arrhenius) [29, 91]. El sistema Visualase® permite tomar mediciones de 

temperatura cada 10 segundos e identificar regiones calentadas entre 50 y 90 °C; la 

ablación láser termina cuando la zona de ablación abarca toda la lesión o cuando se 

excede la temperatura umbral [87]. La tabla A1-1 muestra algunas de las características 

más importantes de estos sistemas.  

 

 

Figura A1-2. Diferentes sondas del sistema NeuroBlate® utilizadas para TFI. Las sondas están 

compuestas de una fibra óptica que transporta la luz láser, un sistema de enfriamiento (CO2) y un 

termómetro encapsulados. Las sondas tienen un diámetro de 2.2 o 3.3 mm. Imagen tomada y 

adaptada de [89]. 

 

 

 

 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

  
A

p
é
n

d
ic

e
 1
 

134 
 

 
Visualase NeuroBlate 

S
o

n
d

a
 

Material 
Sílice con cubierta 

polimérica 
Sílice encapsulado en 

zafiro 

Diámetro (mm) 1.65 2.2 y 3.3 

Geometría Difusor Difusor   y Lateral 

Geometría del área 
tratada 

Esfera Esfera y Cono 

L
á

s
e

r 

Potencia óptica 
máxima (W) 

15 12 

Modo Continuo Pulsado 

 (nm) 980 1064 

E
n

fr
ia

m
ie

n
to

 

Tipo 
Liquido 

(solución salina) 
Gaseoso 

(CO2) 

Duración Minutos Indefinido 

P
o

s
ic

io
n

a
m

ie
n

to
 

Marco Estereotáxico ✓/  ✓/  

Ajuste Manual Robótico 

S
o

ft
w

a
re

 

Termometría MRI ✓ ✓ 

Contorno de daño 
térmico 

✓ ✓ 

Paro Automático y Manual Automático y Manual 

 

Tabla A1-1. Características principales de los sistemas Visualase® y Neuroblate®. Tabla 

modificada de [29] y [31] 

 

Para realizar un procedimiento de TFI el paciente es sujetado a una cama y colocado 

dentro de un escáner de resonancia magnética. A continuación, un marco estereotáxico 

se coloca alrededor de la cabeza del paciente para sujetarla y alinearla. Luego, un 

cirujano realiza un trépano en el sitio de interés (Ø ~3.2 mm) y coloca una montura de 

anclaje por donde entrará la sonda láser. Un robot (o cirujano) inserta y posiciona la 

sonda en el lugar correcto dentro del cerebro con una precisión ≤ 1 mm y, posteriormente, 

se lleva a cabo la ablación láser. Seguido, el paciente es sacado del escáner de 
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resonancia magnética, y la sonda láser y el equipo complementario son retirados de éste. 

Finalmente, la herida es suturada con un sólo punto y el paciente puesto en observación 

hasta recuperarse de la intervención quirúrgica. El paciente es dado de alta dos o tres 

días después del procedimiento [31, 91, 152, 162]. Para mayor información sobre los 

procedimientos quirúrgicos se pueden ver los videos de las referencias [163] y [164]. La 

figura A1-3 muestra el sistema completo utilizado por Monteris Medical para realizar un 

procedimiento de TFI [89]. 

 

 

Figura A1-3. Sistema completo de Monteris Medical para realizar terapia fototérmica guiada 

mediante imagenología de resonancia magnética. Consiste de una cama compatible con un 

escáner de resonancia magnética (1), una plataforma de soporte para la alineación y guiado de la 

sonda (2), el software para cuantificar la temperatura y determinar la zona de daño (3) y la sonda 

NeuroBlate® (4). Imagen tomada y adaptada de [89]. 

 

La TFI tiene ventajas sobre la cirugía convencional (craneotomía) tales como ser un 

procedimiento mínimamente invasivo, un tiempo de procedimiento menor (>2 horas), una 
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citoreducción mayor para gliomas de alto grado o en áreas de elocuencia, minimizar las 

complicaciones quirúrgicas, un periodo hospitalario más corto (<3 días), una sobrevida 

mayor del paciente (3-4 meses) y ser un procedimiento más económico en el caso de 

pacientes de alto riesgo con gliomas de alto grado en áreas de elocuencia, alojados 

profundamente o en el caso de metástasis [29, 30, 87, 91, 92]. Otras ventajas de la TFI 

incluyen la pequeña o nula remoción del cabello en el paciente, un mínimo número de 

suturas para cerrar el lugar de la terapia (~1), reducción en el tiempo de curación, una 

cicatriz pequeña, reducción de la pérdida de sangre y dolor posoperatorio [29, 88-91]. 

Además, al utilizarse energía no ionizante (luz) la TFI puede repetirse in situ el número de 

veces que sea necesaria, no hay riesgos citotóxicos relacionados a radiación ionizantes 

(radioactividad), no se requiere protección por radiación durante el tratamiento (paciente y 

cirujano) y es compatible con quimioterapia y radioterapia [29, 88, 90, 91]. 

Las complicaciones durante este tipo de terapia son bajas y surgen por mal 

posicionamiento de la sonda debido a la falta de un marco estereotáxico o por mal uso de 

un dispositivo de posicionamiento de precisión, falla en el uso de la barra de alineación 

(montura de anclaje) y por múltiples ablaciones láser [31]. Ocasionalmente, se han 

observado complicaciones como hemorragias durante el procedimiento [91]; sin embargo, 

después de la terapia se ha nota que la presencia de edema en la zona tratada es común 

[87]. También se ha observado déficit neurológico temporal como efecto secundario de la 

TFI [87].  

Una de las mayores limitantes de esta terapia es la incapacidad de tratar tumores 

grandes, de forma irregular o lesiones próximas a vasos sanguíneos [31]. Dependiendo 

del tipo de sonda, se tiene un radio efectivo de daño de 1-2 cm y la sonda se puede 

avanzar o retroceder para un tratamiento longitudinal de hasta 3 cm; para tumores de 

mayores a 3 cm o de forma irregular se requieren múltiples ablaciones [87, 152]. En el 

caso del sistema NeuroBlate® dañar un tumor de 2 cm toma poco menos de 2 min [89].  

Un problema latente de este tipo de sistemas es que si falla en el sistema de enfriamiento 

de la sonda puede provocar sobrecalentamiento en el tejido [91]. Dependiendo de la 

potencia láser utilizada este sobrecalentamiento puede provocar la carbonización o 

incluso la vaporización del tejido, y la vaporización del tejido puede causar un aumento de 

la presión intracraneal [29]. Asimismo, este problema puede llevar al derretimiento o 

carbonización de la sonda láser afectando su desempeño [88]. El derretimiento de la 

sonda también puede provocar fugas en el mecanismo de enfriamiento, exacerbando el 

problema de sobrecalentamiento. 
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Apéndice 2 
 

Termometría de fluorescencia 

inducida por láser 

 

A2.1. Sistema TLIF de dos colores 

En la técnica TLIF, la intensidad de fluorescencia no sólo depende de la temperatura de la 

muestra; sino también, depende de las fluctuaciones intrínsecas de la fuente de luz de 

excitación (láser verde)1, es decir, a mayor potencia de la luz de excitación mayor será la 

intensidad de fluorescencia de la muestra. En general, este problema se soluciona usando 

un segundo tinte fluorescente que es insensible a la temperatura [139, 142]. Entonces, el 

primer tinte fluorescente (dependiente de la temperatura, en este caso rodamina B) mide 

la temperatura de la muestra mientras que el segundo tinte (independiente de la 

temperatura) monitorea las variaciones de intensidad de la fuente de excitación. 

En este trabajo se propuso sustituir el segundo tinte (insensible a temperatura) y 

monitorear la estabilidad a través de un detector (fotodetector). El divisor de haz del 

arreglo experimental, ver figura 22, divide en dos el láser. Uno de estos caminos llega 

directamente al fotodetector el cual mide constantemente la potencia del láser verde. 

Utilizando el fotodetector evitamos utilizar un segundo tinte, una segunda cámara para 

registrar la fluorescencia de éste y los respectivos filtros necesarios, simplificando el 

arreglo experimental. 

Durante el análisis de la intensidad de fluorescencia de la membrana de PDMS-rB se 

obtiene una razón dividiendo la intensidad de fluorescencia entre la potencia láser, ver 

ecuación 1. De este modo se consideran las fluctuaciones del láser en cada medición. 

 

 
                                                             
1 Por esta razón se utiliza un láser verde de alta estabilidad. 



Universidad Nacional Autónoma de México 

 

 
 
 

 A
p

é
n
d

ic
e
 2

. 

 

138 
 

A2.2. Instrumentación sistema TLIF 

El sistema TLIF requiere instrumentación para que el equipo electrónico pueda ser 

controlado desde la computadora mediante una interfaz (programa de computadora). La 

figura A2-1 muestra la instrumentación necesaria para el control y medición de los 

parámetros necesarios. 

La interfaz permitió controlar el voltaje suministrado al calentador resistivo, obtener el 

valor de la temperatura del sistema de control térmico, tomar las fotografías de la 

fluorescencia de la muestra y obtener el valor de la potencia del láser verde. 

 

 

Figura A2-1. Instrumentación requerida para el arreglo de termometría fluorescente inducida por 

láser. Abreviaciones: FD: fotodetector, TEC: enfriador termoeléctrico, CR: calentador resistivo, DC: 

fuente de voltaje, DAQ: tarjeta de adquisición de datos  

 

En cada medición, la interfaz guarda los datos de la potencia óptica del láser verde, 

registra la temperatura de la membrana de PDMS-rB y toma una fotografía de la 

fluorescencia de la muestra. Al final del experimento, ya sea para obtener la curva de 

calibración de la membrana o para la curva característica de un µFO, el programa entrega 

los archivos de datos con las imágenes y una tabla de datos con las temperaturas2, 

potencias láser y además un valor de la intensidad de fluorescencia3. Después estos 

                                                             
2 Este valor no se considera en el análisis, sólo sirve para obtener la curva de calibración. En el caso de un µFO este dato 
sólo es relevante para la imagen de referencia. 
3 Entrega un valor de intensidad den escala de grises (0-255). 
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datos son analizados e interpretados en un programa posprocesamiento descrito en la 

siguiente sección. 

 

A2.3. Análisis de mapas de temperatura 

Para obtener los mapas de temperatura primero se obtiene una imagen de la 

fluorescencia promedio (10 fotografías) de la muestra a una temperatura conocida 

(25 °C). A continuación, se calcula la razón en cada pixel entre la intensidad de 

fluorescencia de esta imagen y la potencia láser (láser verde); entonces, se tiene una 

nueva imagen, a la que se le denomina imagen T de referencia. Luego, se calcula la 

imagen de la fluorescencia promedio (10 fotografías) a una temperatura desconocida y se 

calcula la razón entre la intensidad de fluorescencia de esta imagen y la potencia láser 

pixel a pixel; a la nueva imagen se le llama imagen T desconocida. Finalmente, se 

normaliza la imagen T desconocida con respecto a imagen T de referencia pixel por pixel 

y la nueva imagen se convierte en el mapa de temperaturas por medio de la ecuación 

obtenida de la calibración de la membrana, ver figura A2-2.  

 

 

Figura A2-2. Esquema simplificado del análisis hecho para obtener el mapa de temperatura a partir de la 

información entregada por el sistema TLIF. Al calentar la muestra a una temperatura desconocida se obtiene 

una nueva fotografía con una intensidad de fluorescencia menor. A través de una regla de normalización y la 

curva de calibración de la membrana se obtiene la temperatura en cada pixel de la imagen. 

 

La imagen A2-3 muestra un esquema del algoritmo utilizado para calcular los mapas de 

temperatura a partir de los datos arrojado por la interfaz del sistema TLIF, es decir, las 

fotografías y el archivo de datos. El programa desarrollado permite escoger un área de 

interés donde se mide la temperatura promedio de esta región y usa este valor para 

obtener la curva característica de un µFO. 
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Figura A2-3. Algoritmo utilizado para calcular los mapas de temperatura y la curva característica de 

un µFO. 
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A2.3. Estabilidad de las membranas de PDMS-rB 

Un aspecto importante que hay que estudiar de las membranas es si estás pierden su 

fluorescencia por fenómenos como el fotoblanqueamiento o el fotoapagamiento4. Estos 

fenómenos no son deseados en la técnica TLIF ya que se produce un cambio irreversible 

en la emisión del tinte, causando una lectura falsa. Por este motivo, primeramente, 

estudiamos el comportamiento de las membranas para exposiciones prolongadas del 

láser o por periodos largos de calentamiento. 

 

 

Figura A2-4. Estabilidad de las membranas de PDMS-rB. No se observó degradación del tinte con 

la potencia láser de excitación utilizada (a). Para temperaturas altas se notó que existe una 

degradación lenta del tinte para un periodo de tiempo prolongado (b).  

 

                                                             
4 Proceso por el cual un tinte pierde su capacidad de emitir fluorescencia debido a que se degrada por una larga 
exposición a temperaturas elevadas. En este caso, el tinte se calienta por un tiempo grande y cuando regresa a 
temperatura ambiente su fluorescencia es menor comparada con su fluorescencia inicial. 
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Primeramente, se fijó la potencia láser (láser verde) en 2.81 mW/cm2 y se midió la 

fluorescencia de la membrana cada 10 minutos durante una hora. El experimento se 

repitió incrementando la potencia del láser a 4.09 y 5.55 mW/cm2. Por otro lado, se 

estudió la estabilidad térmica de las membranas; en este caso se fijó la potencia láser y 

se monitoreo el cambio de la fluorescencia por una hora para diferentes temperaturas (25, 

50 y 90 °C). La figura A2-4 muestra los resultados obtenidos para ambos experimentos. 

En la figura se puede apreciar para el caso de la potencia láser, la fluorescencia decae 

muy poco durante el periodo de tiempo seleccionado. Por lo tanto, es seguro utilizar estos 

valores de potencia láser durante nuestras mediciones para la calibración de la 

membrana. Además, la membrana sólo fue irradiada por un tiempo muy corto (1 minuto) 

en cada medición. Debido a esto, fue posible despreciar los problemas por 

fotoblanqueamiento.  

En el caso de la estabilidad térmica se puede observar que para una temperatura 

“grande” el decaimiento de la fluorescencia de la muestra es mayor durante el periodo de 

tiempo. Esto sugiere una degradación lenta del tinte. Con el objetivo de minimizar este 

efecto, durante los experimentos de la curva de calibración el tiempo esperado entre 

incrementos de temperatura fue de 10 minutos. 
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Anexo 1: Artículo de investigación de requisito 
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