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Resum de la Tesi Doctoral:  

"Implementació d'un Sistema de Dosimetria In Vivo Mitjançant Detectors de Centelleig Plàstic 

en Braquiteràpia"   

 

Introducció   

 

La braquiteràpia (BQT) és una forma de radioteràpia que utilitza fonts radioactives 

encapsulades per administrar tractaments a curta distància. Aquesta tècnica permet una alta 

dosi de radiació al volum blanc (VB) mentre minimitza l'exposició als òrgans de risc (OAR). 

En la BQT d’alta taxa de dosi (HDR), la font més comuna és l'Iridi-192 (Ir-192), que té una 

alta activitat específica i permet tractaments de curta durada.   

 

La BQT ginecològica és la més freqüent i s'utilitza per tractar càncers com el de coll uterí i el 

d’endometri. Els aplicadors es col·loquen directament en el tumor o cavitats properes. Els 

beneficis inclouen un alt gradient de dosi, un nombre reduït de fraccions, possibilitat de 

tractaments ambulatoris i bons resultats en el control local.   

 

Implementar la IVD és útil per verificar la dosi administrada durant el tractament i detectar 

errors. Els sistemes de IVD han de ser precisos, amb bona repetibilitat i tenir baixa dependència 

angular i energètica. Els detectors de centelleig plàstic (PSD) són una opció prometedora degut 

a les seves reduïdes mides, quasi equivalència a l'aigua, independència energètica i baixa 

dependència de la temperatura. Però encara no s’ha publicat un procediment àgil i robust de 

calibració amb un sistema calibrat de forma independent.  

 

Hipòtesi 

 

La hipòtesi d'aquest projecte és que un sistema basat en PSD és vàlid per realitzar IVD en BQT. 

 

Objectius de la Tesi   

 

1. Caracteritzar el PSD:   

o Comprovar la linealitat del sistema.   

o Mesurar la reproductibilitat a llarg termini.   
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o Analitzar la relació senyal-soroll.   

o Verificar precisió i exactitud en la mesura de temps de permanència.   

o Caracteritzar les dependències angular, energètica i amb la temperatura.  

  

2. Desenvolupar un maniquí i obtenir el seu factor de calibració:   

o Realitzar simulacions Monte Carlo.   

o Validar experimentalment els factors obtinguts.   

 

Metodologia   

 

L'equip utilitzat inclou el sistema de dosimetria in vivo PRO-DOSE, que incorpora un 

centelleador orgànic BCF-12, una fibra òptica de PMMA i una matriu de 

fotomultiplicadors de silici. Les mesures en maniquí es van realitzar en un cilindre de 

PMMA amb orificis per a la inserció de la font Ir-192 i la sonda PSD. Les mesures en 

pacients es van dur a terme en 20 sessions de tractament, corresponents a 121 posicions 

de permanència de braquiteràpia postoperatòria per carcinoma endometrial, amb dos 

tipus de mesures: en un catèter vesical i a la superfície de l'aplicador cilíndric vaginal. 

Les dades es van processar amb un script de MATLAB per eliminar el soroll de la 

senyal del SiPM i obtenir la durada en cada posició de permanència, utilitzant funcions 

de MATLAB per identificar canvis bruscos en el senyal i calcular el temps de 

permanència. L'estabilitat a llarg termini es va provar durant dos mesos amb mesures 

consecutives utilitzant el mateix canal del projector de fonts i temps de permanència 

constants. La linealitat es va mesurar amb diferents taxes de dosi absorbida. 

 

Les simulacions de Monte Carlo es van realitzar amb el codi PENELOPE/PenEasy per 

calcular la dosi absorbida en aigua, poliestirè i aire en dues geometries: un maniquí 

cilíndric de PMMA i una esfera d'aigua de 40 cm de radi. Les validacions experimentals 

es van dur a terme amb una càmara d'ionització en el maniquí de PMMA i en una cuba 

d'aigua. La dependència energètica del detector es va caracteritzar mesurant el senyal a 

diferents distàncies radials i transversals de la font Ir-192 en un maniquí específic 

submergit en aigua. La dependència angular es va caracteritzar mesurant el senyal del 

detector en funció de l'angle en plans axials i azimutals. La dependència de la 

temperatura es va caracteritzar irradiant el centelleador a diferents temperatures i 
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registrant el senyal. Les incerteses es van derivar de la desviació estàndard de les 

mesures repetides i de les incerteses de calibració dels dispositius. 

 

 

Resultats   

 

o Linealitat i repetibilitat: El detector va mostrar una excel·lent linealitat i repetibilitat, 

amb desviacions estàndard relatives inferiors a l'1%.   

o Estabilitat a llarg termini: La desviació estàndard relativa va ser inferior a l'1.2%.   

o Relació senyal-soroll: La sensibilitat del sistema en termes de SNR s’ha caracteritzat 

en el rang de taxes de dosi d’ús clínic obtenint valors de la senyal amb radiació 25 

vegades superiors a la senyal del fons a 4 cm de la font radioactiva.    

o Dependència energètica, angular i amb la temperatura: La dependència energètica 

del PSD obtinguda experimentalment és del (2.3 ± 2.1)%. Es va mesurar una 

dependència angular baixa, tant azimutal (2.6 ± 3.4)% com axial (1.9 ± 2.4)%, i una 

dependència de temperatura d'aproximadament -0.19%/°C, amb factors de cobertura 

unitat.   

o Estimació incerteses: s’han obtingut les incerteses corresponents a les simulacions 

Monte Carlo (1.9 %) i a les validacions experimentals (2.1 %). 

o Factor de calibració: s’ha obtingut un factor de calibració  F = 1.10 ± 2.5% (k = 1). 

 

 

Conclusions   

 

1. Precisió i repetibilitat: El sistema de dosimetria in vivo basat en PSD té un excel·lent 

comportament en la mesura de temps de permanència.   

2. Estabilitat a llarg termini: La baixa desviació estàndard relativa en l'estabilitat a llarg 

termini és comparable a altres sistemes de IVD.   

3. Relació senyal-soroll i linealitat: La sensibilitat del sistema en termes de SNR és apta 

per IVD. La seva linealitat és excel·lent per a tot el rang d'activitats de la font 

radioactiva d'Ir-192.   

4. Eficiència de detecció: L'eficiència de detecció de posicions de permanència adjacents 

és superior a la indicada en estudis previs, suggerint que el sistema podria ser útil com 

a eina de control de qualitat dels tractaments de braquiteràpia.   
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5. Dependència energètica i angular: La baixa dependència energètica i angular del PSD 

el fa adequat per a IVD en BQT HDR.   

6. Dependència de temperatura: La dependència de temperatura del PSD és similar a la 

reportada en altres estudis. 

7. Calibració: El procediment de calibració desenvolupat és ràpid i robust, permetent una 

calibració ràpida abans de cada tractament sense alterar el flux assistencial.   
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1. La braquiterapia (BQT) 

 

El término "braquiterapia" (BQT) proviene de la palabra griega brachy, que significa 

"corta distancia". La BQT es una forma de radioterapia (RT) en la que se utiliza la radiación 

emitida por fuentes radiactivas encapsuladas para administrar diferentes tratamientos a corta 

distancia. Las fuentes se colocan cerca o dentro del tejido del área afectada que se necesita 

tratar mediante un aplicador o catéter específico para cada caso. Esta técnica permite 

administrar una dosis alta de radiación al volumen blanco (VB) y, gracias al alto gradiente de 

dosis alrededor de la fuente, los órganos de riesgo (OAR) adyacentes reciben una dosis mucho 

menor [1].  

 

Actualmente, la BQT se puede clasificar en función de la tasa de dosis en dos 

categorías: de baja y de alta tasa de dosis (LDR y HDR). En la BQT LDR, se colocan fuentes 

radiactivas o semillas de baja actividad en el área a tratar. En la BQT LDR, la permanencia de 

las fuentes es temporal o permanente. En los implantes LDR temporales, como en los casos de 

melanoma uveal, las fuentes se retiran una vez alcanzada la dosis requerida y se almacenan en 

un contenedor blindado específico. En cambio, en los implantes LDR permanentes se insertan 

semillas con una actividad establecida en el área a tratar, previo cálculo; de manera que la dosis 

planificada se administre a lo largo del intervalo temporal desde la inserción de las semillas 

hasta que decaiga completamente su actividad. [1]. 

 

Cuando se trata de tratamientos LDR para el cáncer de próstata, el Yodo-125 y el 

Paladio-103 son los más utilizados. Tienen un periodo de semidesintegración (T1/2) de 

aproximadamente 60 días y 17 días, y emiten fotones con una energía promedio de 28 y 21 

keV, respectivamente. Estos fotones, de energía relativamente baja, tienen un alcance corto en 

el tejido y los atenúa el cuerpo del paciente, por lo que se requiere menos blindaje para proteger 

al personal y al público [2]. 

 
En la BQT HDR, se utilizan fuentes con actividades de en torno a tres órdenes de 

magnitud más altas para tratar al paciente. La fuente más común utilizada es el Iridio-192 (Ir-

192) con un T1/2 aproximado de 73.8 días. Este radioisótopo decae por transiciones β- (95.13 %) 

y por captura electrónica (4.87 %) [2]. En ambos tipos de desintegración se producen rayos 

gamma y rayos x de las capas K y L, con una energía promedio de fotones de 380 keV. También 

se utilizan fuentes de Cobalto-60 (Co-60), que tienen la desventaja de contar con una mayor 
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energía efectiva (~1257 keV) y, por tanto, mayores requerimientos de blindaje. Sin embargo, 

al tener un T1/2 mucho mayor que el de las fuentes de Ir-192, del orden de 5.27 años, requiere 

un número mucho menor de cambios de fuente.  

 

La fuente de Ir-192 de HDR está encapsulada en acero inoxidable y soldada a un cable 

como el que se muestra en la Figura 1.1. Se guarda en un contenedor blindado específico del 

proyector de carga diferida automática, como el mostrado en la Figura 1.2. El movimiento de 

la fuente se realiza con un motor que actúa sobre el cable de la fuente directamente, lo que 

permite un posicionamiento de la fuente muy preciso. Mediante este cable, se mueve desde el 

equipo de carga diferida a lo largo de un tubo de transferencia hacia un aplicador, que se coloca 

dentro de cavidades o dentro del área tumoral a tratar [2]. La fuente se detiene en las posiciones 

de permanencia establecidas previamente en el estudio dosimétrico durante el tiempo 

planificado para administrar la dosis requerida a la zona a tratar. 

Figura 1.1. Longitud y diámetro de la fuente simulada del proyector de carga diferida automática microSelectron 

v3. Figura original de la persona doctoranda. 
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Figura 1.2. Componentes del equipo microSelectron v3 Digital para la fuente de HDR microSelectron v2. Figura 

original de la persona doctoranda. 

 

La implantación de varios catéteres o agujas vectoras permite obtener una mejor 

cobertura del VB. Se colocan marcadores radiopacos dentro de los catéteres en el caso de 

utilizar estudios de tomografía computerizada (TC) o marcadores de resonancia magnética 

(RM) en la planificación mediante RM. Una vez obtenidas las imágenes de los vectores o 

aplicadores en el interior de paciente mediante un sistema de planificación (SP) se importan 

los conjuntos de imágenes de TC o RM. Posteriormente, con la ayuda de los marcadores se 

reconstruye la trayectoria de la fuente en los catéteres. 

  

Después se utiliza el SP para obtener una distribución de dosis adecuada y, como 

consecuencia, para determinar las posiciones de parada y los tiempos de permanencia de la 

fuente óptimos en estos catéteres. Los tiempos de permanencia se optimizan para administrar 

la dosis prescrita en el VB y conseguir unos valores de dosis lo más reducidos posible en los 

OAR [3].  

  

La BQT se utiliza comúnmente para tratar cánceres localizados, como los de próstata, 

útero, cuello uterino y mama, pero también puede ser utilizada en otras situaciones 

dependiendo del tipo y la ubicación del tumor [4]. La ventaja principal de la BQT es que 

permite que una dosis alta de radiación se absorba localmente, mientras reduce al máximo la 

irradiación de tejidos sanos adyacentes. 
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La BQT puede ser administrada en combinación con otras formas de tratamiento del 

cáncer, como la cirugía, la RT externa, la quimioterapia y otras dianas terapéuticas 

habitualmente de manera adyuvante, dependiendo del caso particular de cada paciente y del 

tipo y estadio de la enfermedad que se esté tratando [4]. 
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1.1. BQT ginecológica 

 

La BQT ginecológica representa el tratamiento más frecuente de toda la BQT y es un 

área especializada que se utiliza para tratar cánceres localizados en el sistema reproductor 

femenino, incluyendo cáncer de cuello uterino, cáncer de endometrio, cáncer de vagina y, en 

ocasiones, cáncer de vulva. Estas técnicas de BQT implican colocar un aplicador adecuado 

directamente dentro del tumor o en cavidades próximas al tumor o lecho tumoral a tratar. La 

longitud y el grosor de los aplicadores ginecológicos son distintos y se pueden cambiar para 

adaptarse al tumor, a la anatomía de la paciente y a la localización tumoral (cérvix, endometrio 

posoperatorio, endometrio radical, entre otros) [4]. 

  

Los beneficios de la BQT ginecológica mediante HDR incluyen: 

  

- Precisión: a diferencia de la RT externa, en la cual se define el volumen blanco de 

planificación (PTV) como el volumen que contiene al volumen blanco clínico (CTV) más un 

margen de seguridad debido a incertidumbres tecnológicas o de movimiento, en BQT esta 

extensión (PTV) no es necesaria, ya que el implante suele ser solidario al CTV. Los altos 

gradientes debidos a esta disposición permiten administrar la dosis de radiación de forma 

localizada al VB, mientras se protegen los OAR adyacentes (vejiga, recto, sigma e intestinos). 

  

- Número de fracciones reducido: comparado con la RT externa, los tratamientos suelen ser 

más breves en número de sesiones. 

  

-Posibilidad de tratamientos ambulatorios: en los tratamientos de BQT del cáncer de 

endometrio posoperatorio, la paciente no tiene que quedar ingresada, con la consiguiente 

optimización de recursos y reducción de costes. 

  

-No aislamiento de la paciente en habitaciones: en los tratamientos de LDR las pacientes de 

cérvix tenían que quedar ingresadas de dos a tres días en una habitación blindada, aisladas de 

familiares y acompañantes, ya que el tratamiento se realizaba de forma continua. Solo se 

interrumpía el tratamiento para administrar medicación o efectuar la higiene de la paciente.  
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Actualmente, gracias a que los tiempos necesarios para administrar un tratamiento suele 

ser de pocos minutos, el resto del tiempo la paciente puede permanecer en su habitación 

acompañada en caso de necesitar ingreso. 

  

- Resultados: la BQT ginecológica ha demostrado ser efectiva en el control local del cáncer, lo 

que ha mejorado las tasas de supervivencia para ciertos tipos de cáncer ginecológico [5-9]. 

  

Es importante mencionar que la elección de la BQT ginecológica como tratamiento 

dependerá de varios factores clínicos y del estadio del cáncer, y normalmente quien decide es 

un equipo de especialistas formado por oncólogos radioterapéuticos, ginecólogos oncólogos, 

oncólogos médicos, anatomopatólogos, radiólogos, especialistas en radiofísica, etc. 
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1.2. BQT ginecológica en el cáncer de endometrio posoperatorio 

 

La BQT ginecológica del cáncer de endometrio posoperatorio es un tratamiento 

específico de RT empleado tras una cirugía, como la histerectomía, para pacientes con cáncer 

de endometrio. Esta BQT se usa como una terapia adyuvante, por lo que su objetivo es inhibir 

la capacidad proliferativa de las células cancerosas residuales que podrían quedar tras la 

histerectomía en la vagina [4]. 

  

El procedimiento de BQT implica los siguientes pasos [1, 4]:  

  

- Implante en el quirófano: se insertan aplicadores en la vagina. Estos dispositivos pueden ser 

cilindros, ovoides o anillos, y serán los dispositivos a través de los cuales se proyecte la fuente 

radiactiva al tejido a irradiar. En el contexto posoperatorio, los aplicadores específicos se 

colocan en la vagina. Los aplicadores tienen un tubo central con un canal que sirve como guía 

para la fuente radiactiva, como el que se muestra en la Figura 1.3. Los cilindros pueden ser 

únicos o tener diferentes piezas y su diámetro puede adaptarse a la anatomía individual de cada 

paciente para asegurar la máxima eficacia del tratamiento y minimizar la toxicidad. Los 

cilindros quedan fijados con una barra perineal y estabilizados en la paciente con un sistema 

externo específico. 

  

- Adquisición de imágenes: se utiliza habitualmente TC, a diferencia de los casos de cérvix, 

para los que se recomienda la RM, considerándose esta última el Gold Standard. Se obtienen 

imágenes de TC cada 1-3 mm en función del centro que abarque 2-3 cm por encima y por 

debajo de los 2 primeros cilindros que incluyan el CTV. El canal central lleva una dummy o 

marcador radiopaco en el momento de efectuar el TC.  

  

 - Planificación del tratamiento: mediante el SP y el estudio de TC obtenido, se realiza la 

reconstrucción de los catéteres con la fuente simulada, la delimitación del CTV vaginal y OAR, 

la activación de las posiciones de permanencia más adecuadas para cubrir el CTV, la 

prescripción y normalización, así como la optimización de los diferentes tiempos de 

permanencia para obtener la distribución de dosis más adecuada del tratamiento.  

  

- Administración de la radiación: el plan de tratamiento calculado en el SP se exporta a la 

estación de control de la unidad de tratamiento (UT). La UT es un proyector automático de 
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carga diferida remota de fuentes radiactivas de HDR, como el que se muestra en la Figura 1.3. 

La UT gestiona y ejecuta los tiempos y posiciones de permanencia de la fuente radiactiva 

programados en el SP. Para proceder al tratamiento, una sonda de transferencia se conecta al 

proyector de fuentes con el canal central del aplicador y la fuente radioactiva efectúa el 

tratamiento según el plan determinado en el SP.  

  

En esta última fase de los tratamientos de BQT sería conveniente disponer de un control 

dosimétrico en tiempo real para verificar que se está ejecutando el tratamiento tal y como se 

planificó. Este tipo de control se denomina “dosimetría in vivo” (IVD) y se ha realizado hasta 

la fecha mediante diferentes tipos de detectores [10, 11].  

 

 
Figura 1.3. Cilindro vaginal compatible con TC y RM, y proyector automático de fuentes microSelectron V3 

Digital HDR de la empresa ELEKTA®, con una sonda de transferencia conectada. Figura original de la persona 

doctoranda. 
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2. La dosimetría in vivo 

 

A pesar de que la metodología idónea para realizar IVD en RT externa se considera que 

debería ser mediante el uso de los paneles de adquisición de imágenes presentes en los 

aceleradores lineales, por su facilidad de uso y capacidad de automatización, en BQT no está 

aún bien establecida una tecnología que permita realizar IVD [10, 11]. 

 

Las técnicas de BQT no están exentas de error en las distintas fases de tratamiento. Los 

altos gradientes de dosis y los diferentes pasos manuales en los procedimientos de tratamiento 

de BQT pueden llevar a errores de dosimetría, por lo que se recomienda encarecidamente el 

uso de IVD para verificar los tratamientos de BQT. Algunas de las causas de las desviaciones 

entre las dosis planificadas y la IVD están asociadas con variaciones anatómicas en los 

pacientes y discrepancias técnicas en el equipo de BQT (calibración incorrecta de la fuente, 

distancias de referencia del aplicador incorrectas, conexiones de agujas intercambiadas, etc). 

Otras causas de desviaciones corresponden a incertidumbres en la IVD [11]. 

 

Muchos de los posibles eventos adversos en BQT pueden ser detectados mediante 

medidas preventivas prospectivas basadas en algunos accidentes descritos en la literatura [12, 

13]. Sin embargo, la IVD en BQT parece ser la solución más práctica porque es capaz de 

detectar errores que aún no se han descrito en la amplia literatura disponible [14-16]. Estos 

errores pueden resultar en una diferencia entre la distribución de dosis planificada y la dosis 

real administrada a la paciente. Para poder detectar la gran mayoría de estas discrepancias es 

necesario implementar un sistema de IVD. En la Tabla 1 se indican las principales causas, el 

tipo de error, los métodos de detección previos al tratamiento y la posibilidad de detectarlos 

mediante IVD [11]. 
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Tabla 1. Descripción de los posibles errores en las fases del tratamiento de braquiterapia, el tipo de error, el método 

que podría detectarlo y la posibilidad de que lo detecte la IVD. Tabla adaptada de Fonseca y cols. 2020 [11]. 
 

Descripción Tipo de 
error 

Métodos de detección 
previos al tratamiento 

Detección  
con IVD 

Puesta en marcha del proyector de carga 
diferida y tras cambios de fuente 

      

Tasa de kerma de referencia en aire 
(certificado de calibración incorrecto) 

Sistemático 1) Control de calidad (CC) 
2) Verificación 

pretratamiento (VPT) 

Posible 

Longitud de referencia (calibración 
incorrecta en la instalación de la fuente) 

Sistemático 1) CC diario 
2) VPT 

Posible 

Tamaño del paso incorrecto Sistemático 1) CC diario 
2) VPT 

Posible 

Puesta en marcha del aplicador 
      

Aplicador defectuoso (la fuente se atasca en 
el lumen del aplicador) 

Sistemático 1) CC - puesta en marcha 
del aplicador (PMA) 

2) VPT 

Posible 

Dimensiones fuera de tolerancia Sistemático CC - PMA Posible 
Offset Sistemático 1) CC - PMA 

2) VPT 
Posible 

Planificación del tratamiento 
      

Reconstrucción del catéter (offset, longitud 
de referencia del aplicador incorrecta) 

Aleatorio VPT Posible 

Modelo de fuente incorrecto/parámetros de 
la fuente del informe AAPM TG43 

Sistemático VPT Posible 

Modelo de aplicador incorrecto  Aleatorio VPT Posible 
Dosis de prescripción incorrecta Aleatorio VPT No 

posible 
Fraccionamiento incorrecto Aleatorio VPT No 

posible 
Registro de imágenes incorrecto Aleatorio VPT Posible 

Administración del tratamiento 
      

Desplazamiento del aplicador/agujas por 
transferencia de la paciente entre camillas, 
por variaciones en el contenido de los OAR 
o implante inadecuado  

Aleatorio Obtención de imágenes 
en tiempo real 

Posible 

Plan incorrecto (de un paciente diferente o 
con otro fraccionamiento) 

Aleatorio VPT Posible 

Aplicador incorrecto (p.ej., tamaño de 
cilindro incorrecto) o aplicador roto 

Aleatorio VPT Posible 

Fuente atascada Aleatorio Sistemas de alarma  Posible 
Posiciones/tiempos de permanencia 
incorrectos (p.ej., proyector defectuoso, 
corrección del tiempo de tránsito incorrecta) 

Sistemático 1) CC diario 
2) VPT 

Posible 

Conexiones incorrectas de las sondas de 
transferencia a los catéteres 

Aleatorio VPT Posible 

Acrónimos: AAPM TG43, Grupo de Trabajo Nº43 de la Sociedad Americana de Física Médica; CC, Control de 

calidad; IVD, Dosimetría in vivo; PMA, Puesta en marcha del aplicador; VPT, Verificación pretratamiento. 



  
 

  39
 

 

Las diferentes soluciones para realizar IVD tienen limitaciones que han retrasado su 

implementación comercial y, por lo tanto, su uso en la práctica clínica [17]. Se ha estimado 

que solo alrededor del 20-30 % de los hospitales europeos que utilizan BQT realizan IVD [18]. 

La IVD en BQT se ha implementado en diferentes estudios clínicos utilizando distintos tipos 

de detectores. En la Tabla 2 se enumeran los autores de los citados estudios realizados entre 

1999 y 2020, la localización, el tipo de detector, el número de sesiones en cada caso y la 

desviación máxima obtenida [11]. 

 

Tabla 2. Breve resumen de la información proporcionada por ensayos clínicos de BQT publicados entre 1999 y 

2020. Tabla adaptada de Fonseca y cols. Supplementary data [11]. 

Año Autores Localización Detectores Número de 
sesiones 

Desviación 
máxima 

1999 Alecu y cols. [19] Ginecológica Diodos 50 15 % 

2000 Brezovich y cols. [20] Próstata TLD 28 11.7 % 

2003 
Anagnostopoulos y 
cols. [21] 

Próstata TLD 18 9.7 % 

2005 Nose y cols. [22] 
Cabeza y 
cuello 

RPLGD 61 88 % 

2005 Waldhausl y cols. [23] Ginecológica Diodos 55 90 % 

2005 Perera y cols. [24] Mama TLD 37 > 10 % 

2006 Tanderup y cols. [25] Ginecológica Diodos 32 2.8 mm 

2006 Kinhikar y cols. [26] Mama 
MOSFET/ 
TLD 

10 10.4 % 

2007 Das y cols. [27] Próstata TLD 50 > 40 % 

2009 Andersen y cols. [28]  Ginecológica RL/OSLD 5 ≈ 170 % 

2009 Toye y cols. [29] Próstata TLD 56 101 % 

2010 Raffi y cols. [30] Mama TLD 59 47 % 

2011 
Suchowerska y cols. 
[31] 

Próstata PSD 24 67 % 

2012 Allahverdi y cols. [32] Ginecológica Diodos 40 39 % 

2012 Qi y cols. [33] Nasofaringe MOSFET 70 8.5 % 

2013 Sharma, R. y cols. [34] 
Ginecológica, 
Mama 

OSLD 8 14 % 
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Año Autores Localización Detectores Número de 
sesiones 

Desviación 
máxima 

2016 Manson y cols. [35] Próstata MOSFET 40 14.6 %  

2016 Carrara y cols. [36] Próstata MOSFET 18 < 25 % 

2017 Wagner y cols. [37] Próstata Alanina/ESR 15 ≈ 100 % 

2017 Carrara y cols. [38] Ginecológica MOSFET 26 < 14 % 

2017 Jaselske y cols. [39] 
Cabeza y 
cuello, Mama 

TLD > 6 ≈ 22 % 

2017 
Van Gellekom y cols. 
[40] 

Ginecológica MOSFET 50 > 14 % 

2018 Smith y cols. [41] Próstata  Panel plano 2 4.9 mm 

2018 Johansen y cols. [42] Próstata RL/OSLD 20 ≈ 16.9 % 

2018 
Melchert y cols. 
[43] 

Mama, 
Tórax, 
Cabeza y 
cuello 

MOSFET 12 ≈ 56 % 

2018 Belley y cols. [44] Ginecológica TLD 30 < 20 % 

2019 
Jamalludin y cols. 
[45] 

Piel MOSFET 5 

24 % 
(VB) 
32 % 
(OAR) 

2020 
Jamalludin y cols. 
[46] 

Ginecológica 
MOSFET  
/ Diodos 

48 > 37 % 

Acrónimos: ESR, resonancia de spin electrónico; MOSFET, Transistor de efecto campo metal-óxido 

semiconductor; OSLD, Dosímetro luminiscente estimulado ópticamente; PSD, detector de centelleo plástico; RL, 

radioluminiscencia; RL/OSLD, dosímetro que combina tanto la señal de la radioluminiscencia espontánea 

producida al irradiarlo como la señal de luminiscencia generada por estimulación óptica; RPLGD, dosímetro de 

vidrio de radiofotoluminiscencia; TLD, dosímetro termoluminiscente. 
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2.1. Opciones para la dosimetría in vivo 

 

La dosis alrededor de una fuente de BQT disminuye rápidamente según la ley del 

inverso del cuadrado de la distancia, la atenuación en los aplicadores y los diferentes tejidos 

del paciente. El resultado es que permite administrar una dosis alta al CTV y baja a los tejidos 

adyacentes en función de su distancia a la fuente. Debido a ello, cualquier desplazamiento de 

los catéteres de la fuente o variación de los OAR entre la adquisición de las imágenes (TC, 

RM) para la planificación y la administración del tratamiento puede producir cambios 

considerables en la dosis administrada. Los distintos tipos de dosímetro tienen inconvenientes 

y limitaciones en su uso como IVD en BQT, destacando las dependencias energética y angular 

de muchos de estos detectores [14]. Las principales dificultades son los altos gradientes de 

dosis, los cuales requieren un dosímetro con un volumen pequeño y sensible para minimizar 

los efectos de promediado de la dosis. Además, es imprescindible que sea compatible con los 

catéteres intersticiales delgados de las aplicaciones de BQT más comunes (próstata, 

tratamientos ginecológicos, como cáncer de cuello uterino y cáncer de endometrio) [11]. 

  

De las distintas opciones de detector para IVD que se especifican en la Tabla 3 [14], 

los que no ofrecen una lectura en tiempo real (online) quedarían descartados porque no 

permitirían la posibilidad de interrumpir un tratamiento en caso de superar un cierto umbral de 

desviación en la dosis administrada. Por ejemplo, los detectores de termoluminiscencia (TLD) 

de fluoruro de litio, a pesar de haberse utilizado en el pasado para IVD en BQT [47], no 

proporcionan información en tiempo real. Esto último es debido a que se han de escanear 

después de la irradiación mediante un lector que recolecta la luz emitida por los TLD 

(proporcional a la dosis absorbida) tras elevar su temperatura hasta unos 300 °C. 

 

Los dosímetros de alanina también se han probado para IVD en BQT, pero a parte de 

su limitación en costes económicos, debido a los precios elevados de los lectores 

correspondientes (espectrómetros de resonancia), tienen el mismo inconveniente que los TLD, 

puesto que no son dosímetros de lectura directa [37]. 
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Tabla 3. Caracterización de detectores y sistemas de dosimetría para IVD de rutina en BQT. Las propiedades de 

los distintos detectores se valoraron de la siguiente manera: (++) si representaban una gran ventaja, (+) si eran 

buenos, (-) si se trataba de un inconveniente. Tabla adaptada de Tanderup y cols. 2013 [14]. 

  

  TLD Diodo MOSFET Alanina RL/OSLD PSD 

Tamaño + +/- +/++ - ++ ++ 

Sensibilidad + ++ + - ++ +/++ 

Dependencia 
energética 

+ - - + - ++ 

Dependencia 
angular 

++ - + + ++ ++ 

Rango dinámico ++ ++ ++ - ++ ++ 

Calibración, 
CC, estabilidad, 
robustez, 
facilidad de uso 

+ ++ ++ - -/+ +/++ 

Disponibilidad 
comercial 

++ ++ + ++ - + 

Dosimetría en 
tiempo real 

- ++ + - ++ ++ 

Principales 
ventajas 

Sistema 
bien 
estudiado 

Precio 
razonable, 
sistema bien 
estudiado  

De tamaño 
reducido, 
precio 
razonable 

Poca 
dependencia 
energética 

De tamaño 
reducido, 
alta 
sensibilidad 

Tamaño 
reducido, 
baja 
dependencia 
angular y 
energética 

Principales 
desventajas 

Lectura 
diferida, 
calibración 
tediosa 

Elevada 
dependencias 
angular y 
energética 

Dependencia 
energética, 
poca vida 
útil 

Lectura 
diferida, 
calibración 
tediosa,  
alto coste 
económico 

No 
disponible 
comercial-
mente, 
necesidad de 
recalibración 
frecuente, 
efecto tallo 

Efecto tallo 

 Acrónimos: CC, control de calidad; MOSFET, Transistor de efecto campo metal-óxido semiconductor; PSD, 

detector de centelleo plástico; RL/OSLD, Dosímetro de radioluminiscencia estimulado ópticamente; TLD, 

dosímetro termoluminiscente. 

 

  En el estudio de Tanderup y cols. de 2013 [14], los detectores químicos de Fricke [48] 

no se consideraron adecuados porque requieren un sistema de espectrofotometría para medir 

la conversión de iones ferrosos presentes en la solución en iones férricos, causada por la 

exposición a radiación ionizante. Por tanto, tampoco pueden utilizarse para IVD en tiempo real. 

En este mismo trabajo, tampoco se incluyeron los detectores de diamante, porque a pesar de 

contar con la ventaja de tener un volumen sensible reducido, se construyen con un tallo rígido 

de grandes dimensiones, que impide su uso para aplicaciones de IVD en BQT [49]. 
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Los detectores basados en cámaras de ionización abiertas al aire se consideran el 

estándar para dosimetría en RT externa [50]. Su funcionamiento requiere diferencias de 

potencial entre electrodos, lo que supondría un riesgo para la salud de los pacientes debido a la 

posibilidad de descarga eléctrica. Por este motivo, se descarta su uso como IVD. Además, para 

poderlas insertar en los catéteres de BQT deberían tener menos de 1 mm de diámetro, pero la 

poca masa de aire asociada a ese volumen no sería sensible para medir con precisión la dosis 

de una fuente de BQT a las distancias habituales de esta técnica de tratamiento.  

 

Una vez descartadas las opciones de dosímetros de lectura indirecta (TLD, alanina, 

Fricke) y los detectores de diamante y las cámaras de ionización, quedan solo las alternativas 

que representan los diodos, los detectores basados en transistor de efecto campo metal-óxido 

semiconductor (MOSFET), los detectores basados en RL/OSL, los detectores de centelleo 

inorgánicos (ISD) y los detectores de centelleo plástico (PSD) [14]. 

  

Los detectores basados en diodos se han utilizado para medir la dosis rectal y vesical 

en BQT. No obstante, se comprobó que estos tienen dos limitaciones que los descartan para la 

IVD en BQT. En primer lugar, tienen una gran dependencia angular, debido a su estructura 

plana como cristal. Fröhlich y cols. determinaron que las desviaciones entre la dosis medida 

por el detector semiconductor y la dosis planificada mostraban una dependencia angular para 

las sondas rectales utilizadas tipo 9112 (PTW, Freiburg, Alemania) que alcanzaba valores de 

hasta un 40 % [51]. En segundo lugar, en el mismo trabajo se indicó una dependencia con la 

distancia a la fuente que superaba el 80 %, mostrando inviable su uso para la IVD en BQT.  

  

Una de las propiedades más interesantes de los dosímetros basados en MOSFET es que 

tienen un tamaño menor que los diodos. Por ejemplo, el modelo de microMOSFET TN- 

502RDM (Best™ Medical Canada, Ottawa, Canadá) tiene unas dimensiones externas de 1 mm 

x 1 mm x 3.5 mm.  Las propiedades dosimétricas indicadas por los grupos que han utilizado 

MOSFET, aunque varían mucho en los valores entre diferentes estudios para las dependencias 

angular y energética, presentan en general mejores resultados que los diodos [40]. Por ejemplo, 

en el estudio de Ruiz-Arrebola y cols. para este modelo de microMOSFET, la dependencia en 

energía que resulta del cambio en la sensibilidad con la distancia a la fuente radiactiva se estimó 

en un 6 % [52].  En el estudio de Van Gellekom y cols. los factores de corrección variaban 
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alrededor de un 10 % entre 1 cm y 5 cm de distancia a la fuente. Este rango de valores hace 

ineludible el uso de factores de corrección para su uso clínico [40]. 

  

Por otra parte, la dependencia angular de los MOSFET varía en la literatura 

considerablemente entre los diferentes modelos y casas comerciales; por ejemplo, hay hasta un 

15 % de dependencia angular, como es el caso del MOSkinTM, diseñado y desarrollado por el 

Centro de Física de Radiaciones Médicas (CMRP) de la Universidad de Wollongong en 

Australia [53]. 

   

Los detectores de luminiscencia ópticamente estimulada (OSLD, por sus siglas en 

inglés) son otra opción que se ha investigado para IVD en BQT [28]. Tras ser irradiados 

almacenan energía proporcional a la dosis absorbida. Si se estimula con luz, podemos “leer” 

esa energía almacenada y obtener a través de un factor de calibración la dosis absorbida. 

Marckmann y cols. utilizaron un cristal de Al2O3: C unido a una fibra óptica plástica de 

polimetilmetacrilato (PMMA) de 500 mm, para obtener medidas simultáneas de RL/OSL [54]. 

  

Una fibra óptica unida al dosímetro OSL permite transmitir la luz de un láser de 

estimulación al OSLD y enviar la señal de RL/OSL de vuelta a un lector remoto para analizar 

la señal. Los OSLD con fibra óptica combinan con la OSL la radioluminiscencia (RL) para 

proporcionar una lectura paralela de la dosis y poder suprimir la radiación de Cherenkov [55]. 

La lectura mediante láser se puede hacer de forma periódica para ir obteniendo la señal OSL 

en tiempo real [56]. 

   
El cristal más utilizado en dosimetría para OSL es el de óxido de aluminio dopado con 

carbono (Al2O3:C) [55]. También se ha usado para IVD en BQT con fuente de Ir-192 [28]. En 

la Figura 2.1 se pueden apreciar las dimensiones de la sonda utilizada. 
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Figura 2.1. Una sonda dosimétrica antes de ensamblar. Extraído Andersen y cols. (2009) [28]. 

  
Gaza y cols. utilizaron bromuro de potasio dopado con europio (KBr:Eu) para la 

dosimetría OSL mediante fibras ópticas. Realizando estimulación del KBr:Eu mediante láser 

cada 20 ms obtuvieron señales en tiempo real, gracias a que el KBr:Eu tiene un tiempo de 

decaimiento de OSL rápido. También hallaron la cantidad ideal de dopante (Eu) para obtener 

la mejor respuesta en tasa de dosis [57]. Lamentablemente, los OSLD muestran una reducción 

en la sensibilidad con la dosis acumulada [56]. Los dosímetros basados en RL/OSL también 

tienen una fuerte dependencia energética, del orden de un 6 % de diferencia entre distancias de 

la fuente de 5 mm y 10 mm [28]. 

 

Después de haberse utilizado ampliamente en aplicaciones de radiodiagnóstico, los 

ISD, como el oxisulfuro de gadolinio dopado con terbio (Gd2O2S:Tb), el yoduro de cesio 

dopado con talio (CsI:Tl), y el granate de itrio y aluminio dopado con cerio (Y3Al5O12:Ce) se 

han probado como dosímetros en RT [58]. 

 

Los dosímetros basados en ISD no se consideraron en el trabajo de Tanderup y cols. 

porque no se habían desarrollado todavía para IVD [14]. Se ha llegado a comercializar un 

equipo de ISD, el modelo DoseWire™ Series 200 (DoseVue, N. V, Diepenbeek, Bélgica). El 

detector, óxido de itrio dopado con europio (Y2O3:Eu), consiste en una semiesfera de 0.5 mm 
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de radio acoplada a una fibra óptica. El centellador tiene un número atómico efectivo igual a 

30.79 [59]. En la Figura 2.2. se muestran algunos ejemplos de detectores de centelleo. 

 

Figura 2.2. Diferentes tipos de detector de centelleo. Extraído de Kertzscher y cols. (2019) [60]. 

 

Los ISD tienen un inconveniente debido a su composición atómica. Al no ser 

equivalentes a agua (en número atómico efectivo) tienen una dependencia con la energía 

considerable, alcanzando valores del 50 % en las correcciones necesarias al pasar de 20 mm a 

40 mm para un cristal ZnSe:O [61]. 

 

Los PSD cuentan con bastantes propiedades para ser considerados una buena opción 

para la IVD en BQT, entre las que destaca que la cantidad de luz que emiten al ser irradiados 

es proporcional a la energía absorbida tanto para fotones como para electrones y, además, 

independiente de las energías iniciales de esas partículas (por encima de ~125 keV) [62]. 

  

El pequeño tamaño de los PSD, su casi equivalencia a agua, su independencia de la 

energía, su escasa dependencia con la tasa de dosis, así como su linealidad con la dosis 

absorbida y su baja dependencia de la temperatura son algunas de las características que hacen 

atractivo a este detector para la IVD [63, 64]. 

  

El uso de PSD para la IVD en BQT de HDR con Ir-192 se ha investigado con buenos 

resultados [65, 66]. Cuando se compararon los PSD con otros detectores (MOSFET, TLD y 
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detectores de diamante) para la IVD en BQT de HDR los resultados mostraron su superioridad 

[67]. 

 

Los PSD tienen el inconveniente que hasta la fecha no se había descrito un sistema de 

calibración ágil y robusto para su calibración con una fuente de HDR de Ir-192. Superar esa 

dificultad es el objetivo de esta tesis. 
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3. Conceptos básicos de los centelladores orgánicos 

 

El centelleo es la emisión de luz en ciertos materiales debido al paso de una partícula 

que deposita energía. Los centelladores se clasifican como inorgánicos u orgánicos según su 

composición atómica [68]. 

 

En el caso de los centelladores orgánicos o plásticos, compuestos por moléculas de 

hidrocarburo, tienen una característica muy apropiada para dosimetría: su densidad electrónica 

próxima a la del agua les confiere propiedades de interacción similares. Como consecuencia, 

su dependencia energética es baja [63]. 

  
La mayoría de los centelladores orgánicos disponibles comercialmente son sistemas de 

dos componentes que consisten en un solvente (por ejemplo, poliestireno para fibras 

centelladoras de plástico) y un fluoruro orgánico, constituido por una cadena de hidrocarburo 

aromático unida a uno o más átomos de flúor [68]. 

 

Las fibras centelladoras están compuestas por centelladores orgánicos disueltos en un 

solvente que se polimeriza a posteriori. El solvente, compuesto de monómeros, solidifica al 

calentarlo y forma un polímero termoplástico sólido. Se comercializan con tamaños que varían 

de 0.25 mm a 5 mm de sección transversal cuadrada o redonda. La flexibilidad de las fibras les 

permite adaptarse mejor a las curvaturas de aplicadores o catéteres que otros tipos de detectores 

más rígidos [68]. 

 

Las fibras están compuestas por un núcleo central en el que se genera la luz y una 

camisa (cladding en inglés), habitualmente de PMMA, que permite reflexión total, ya que el 

índice de refracción del núcleo se elige mayor que el de la camisa. Así, la luz generada se puede 

transmitir a distancia con poca atenuación. La camisa también es útil para proteger al núcleo 

de la acumulación de elementos contaminantes que comprometerían la eficiencia del efecto 

tubería de luz. El espesor típico de la camisa para fibras de sección redonda es de un 3 % del 

diámetro de la fibra.  Los índices de refracción del núcleo y del revestimiento y la sección 

transversal de la fibra determinan la eficiencia de captura [68].  

 

A nivel molecular, los electrones-π de las moléculas orgánicas con flúor están 

directamente involucrados en los procesos de excitación que preceden a la luminiscencia. Los 



  
 

  50
 

centelladores plásticos producen luz a partir de interacciones con partículas cargadas y un 

mecanismo de intercambio de energía entre el solvente y las moléculas de fluoruro orgánico 

llamado transferencia de energía de resonancia de Förster o de fluorescencia. Estas 

interacciones, si la energía es suficiente, excitan las moléculas aromáticas en el centellador a 

estados de energía superiores [62]. 

 

Una vez excitadas, las moléculas tienen múltiples vías para retornar al estado de 

equilibrio (ver Figura 3.1.), entre las que se incluyen: 1) fluorescencia, una decaída rápida al 

estado fundamental a través de la emisión de un fotón. Este proceso se produce en 

nanosegundos (10-9 s); 2) decaimiento de fosforescencia a un estado metaestable seguido de 

decaimientos al estado fundamental singlete (spin = 0) emitiendo un fotón visible al cabo de 

unos microsegundos (10-6 s); 3) fluorescencia retardada, un retorno al estado excitado original 

por activación térmica y luego decaimiento directo al estado fundamental en una escala de 

tiempo más larga (>10-6 s). Dicha transición produce la emisión de un fotón de fluorescencia 

retarda, que tiene el mismo espectro que la fluorescencia; 4) quenching interno, que se produce 

cuando la energía del primer estado del singlete se disipa no-radiactivamente mediante una 

transición hasta cualquier estado vibracional del singlete fundamental o hasta cualquier estado 

vibracional del primer estado excitado del triplete (spin = 1) [62]. 

 

 
Fig. 3.1. Diagrama de Jablonski representando los niveles atómicos de electrones-π en moléculas orgánicas. 
Extraído de Beddar y cols. (2016) [68]. 
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3.1. Eficiencia de detección 

  

Es bien conocido que la producción de luz en los centelladores es linealmente 

proporcional a la energía depositada en ellos por fotones y electrones de energías superiores a 

los 100 keV, e independiente de la energía inicial de la partícula. Para partículas con energías 

inferiores se produce el fenómeno de quenching, que reduce la eficiencia de detección 

disipando parte de la energía depositada de forma no radiativa [62].   

  

Despreciando el fenómeno de quenching, se puede relacionar la energía emitida por 

fluorescencia por unidad de longitud ቀ
ௗ

ௗ௫
ቁ con la pérdida de energía de las partículas incidentes 

ቀ
ௗா

ௗ௫
ቁ mediante la eficiencia de centelleo (𝜀) [62]: 

 

 
ௗ

ௗ௫
=  𝜀 ⋅

ௗா

ௗ௫
          (1)  

    

La producción de luz en la fibra centelladora plástica modelo BCF-12 de Saint-Gobain 

Crystals es de unos 8000 fotones/MeV. Por tanto, se requieren unos 125 eV para generar un 

fotón de luz. Según especificaciones del fabricante, el BCF-12 tiene el pico de emisión en torno 

a 435 nm; es decir, que los fotones emitidos tienen una energía alrededor de 2.85 eV. Un 

cálculo del cociente de la energía de luz emitida y la energía absorbida: 
଼∙ଶ.଼ହ 

ଵ ெ
~0.023, 

indica que la eficiencia es de aproximadamente 2.3 %. Por lo tanto, un elemento crucial en el 

desarrollo de PSD es la optimización de la cadena óptica de manera que se recoja el máximo 

número de fotones emitidos. Por ejemplo, puliendo las caras del centelleador y la fibra óptica 

antes de su unión, y la cara de la fibra óptica al conector, así como la unión de éste al 

fotomultiplicador [16]. 
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3.2. Equivalencia a agua del PSD 

 

La equivalencia a agua de los centelladores orgánicos es una de las principales 

motivaciones para su uso. Las partículas cargadas que atraviesan un PSD interactuarán de 

manera similar a como lo harían con el agua y, por tanto, no es necesario aplicar factores de 

corrección. El agua suele ser el medio de absorción de dosis elegido en dosimetría porque es 

relativamente similar al tejido. La equivalencia al agua requiere que los materiales 

constituyentes de un detector tengan las propiedades de absorción y dispersión del agua en el 

rango de energías de interés clínico [63]. Los coeficientes de absorción de energía másicos para 

agua, poliestireno y un centellador plástico se muestran en la Figura 3.2. en el rango de energías 

de 10 keV a 20 MeV. 

 

Fig. 3.2. Coeficientes másicos de absorción de un PSD comparados con los del agua y del poliestireno en función 

de la energía. Extraído de Beddar y cols. 1992 [63]. 

 

Para energías superiores a 100 keV, hay una buena coincidencia de los coeficientes de 

absorción de energía másicos de los tres materiales. Dicha similitud implica una excelente 

equivalencia al agua del centellador plástico en ese rango de energías [63]. 
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3.3. Efecto tallo (stem effect) 

 

Los electrones secundarios generados por los fotones emitidos de una fuente de Ir-192 

producen dentro del PSD luminiscencia (fluorescencia y fosforescencia) y radiación de 

Cherenkov, ya que las energías de algunos de estos electrones superan la energía de umbral 

para su producción [68]. Desafortunadamente, estos efectos de la radiación también se 

producen en la fibra óptica que hace de guía de la señal del PSD hasta el lector. A pesar de que 

la energía lumínica emitida en el PSD por unidad de longitud ቀ
ௗ

ௗ௫
ቁ sea lineal respecto de la 

pérdida de energía de las partículas incidentes ቀ
ௗா

ௗ௫
ቁ, la irradiación de la fibra produce una señal 

adicional que perturba dicha linealidad dependiendo del ángulo y la distancia relativa fuente-

PSD. Esta señal se denomina efecto tallo (stem effect). Se han publicado diferentes métodos de 

supresión de la señal Cherenkov [68]:  

 

(a) El método basado en dos fibras ópticas utiliza una fibra adicional sin PSD unida a la que 

tiene centellador para restar el efecto tallo. En este método se deben calibrar las lecturas de 

ambas fibras para realizar correctamente la sustracción de la señal de la fibra adicional [63, 

64]. 

 

(b) El método del filtrado óptico consiste en filtrar la parte del espectro correspondiente a la 

emisión Cherenkov en la región del violeta-azul [69]. 

 

(c) En la filtración temporal se selecciona una ventana temporal de lectura posterior a la 

emisión Cherenkov, ya que esta se produce antes que la luminiscencia [70]. 

 

(d) La supresión cromática se realiza irradiando la fibra óptica en dos geometrías que generen 

diferente cantidad de emisión Cherenkov, pero una misma señal total. De esta manera, se 

pueden separar las contribuciones de centelleo y Cherenkov por la diferencia en la longitud de 

onda emitida [71]. Esta metodología ha evolucionado a la supresión mediante múltiples PSD 

[72]. 

 

(e) El uso de fibras huecas para no generar radiación Cherenkov [73].  
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3.4. Componentes de un sistema de detección de centelleo para BQT 

 

Los sistemas basados en detectores de centelleo constan de cuatro elementos: 1) una 

sonda compuesta de un centellador unido a su fibra óptica, 2) un fotomultiplicador, para 

realizar la lectura de la luz de centelleo emitida, 3) la electrónica asociada y 4) un software para 

recoger las lecturas y realizar las correcciones necesarias.  

 

En la Figura 3.3. se puede observar el sistema de IVD modelo PRO-DOSE (NU-RISE, 

Ílhavo, Portugal), con una sonda dosimétrica conectada. Esta consta de un centellador orgánico 

BCF-12 (Sant-Gobain Crystals, Francia) con una longitud de 2 milímetros, conectado a una 

fibra óptica de PMMA de 1.5 metros de longitud (modelo TC-500, Asahi Kasei, Tokio, Japón).  

 
Figura 3.3. Equipo de IVD modelo PRO-DOSE y sonda, en maniquí de calibración. Figura original de la persona 

doctoranda. 

 

La tecnología de detección del sistema PRO-DOSE consiste en una matriz de 

fotomultiplicadores de silicio (SiPM) (Hamamatsu Photonics, Japón) como los que se muestran 

en la Figura 3.4. 
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Figura 3.4. Diferentes modelos de SiPM. Figura original de la persona doctoranda. 

 

Una SiPM es un dispositivo contador de fotones que consta de múltiples píxeles o 

fotodiodos de avalancha (FA) que operan en modo Geiger. Cada píxel de la SiPM emite una 

señal en forma de pulso cuando detecta un fotón. La señal de salida del SiPM es la suma total 

de las salidas de todos los píxeles. La caracterización de los SiPM queda fuera de los objetivos 

de esta tesis, pero se puede hallar una descripción muy completa en la bibliografía [74, 75].  

 

En el equipo PRO-DOSE se usa como centellador el BCF-12 cuyo pico de emisión está 

en 435 nm, lo cual correspondería a la luz azul. Para transmitir la máxima cantidad de luz 

generada en la fibra centelladora, el material del que se compone la fibra óptica necesita ser lo 

más transparente posible a la luz generada. El PMMA es transparente a la luz del espectro 

visible. Tiene un índice de refracción n1 = 1.492. Para evitar que la luz pueda refractarse fuera 

de la fibra se la recubre con otro material dieléctrico (cladding) con un índice de refracción 

inferior, como se muestra en la Figura 3.5.  

 

 
Figura 3.5. Esquema de una sonda dosimétrica de PSD. Figura original del grupo de investigación de NU-RISE 

y de la persona doctoranda. 
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En el caso de las fibras ópticas utilizadas en el sistema PRO-DOSE el cladding tiene 

un índice de refracción n2 = 1.417. La apertura numérica (AN) de la fibra óptica indica su 

capacidad de recolectar luz y propagarla. En el caso de estas fibras de PMMA la apertura 

numérica es de aproximadamente 0.467: 

 

𝐴𝑁  =  ඥ𝑛ଵ
ଶ − 𝑛ଶ

ଶ~ 0.467        (2) 

 

Es necesario ubicar con precisión el PSD en BQT debido a los altos gradientes de dosis. 

Debido a su equivalencia al agua, los centelladores de plástico y las fibras ópticas son difíciles 

de ver en una imagen de TC o de rayos X. Para solucionarlo, se puede colocar un marcador 

radiopaco cerca del centellador, de manera que este pueda ser ubicado en una imagen de TC o 

rayos X a partir de la posición del marcador (Figura 3.6.).  

 

 
Figura 3.6. Radiografía de bajo kilovoltage en la que se puede apreciar el marcador de oro que permite identificar 

la posición del PSD. El centellador no se distingue de la fibra óptica debido a la similitud de su composición. 

Figura original de la persona doctoranda. 
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En la IVD de BQT, el detector de centelleo deberá insertarse en un órgano de riesgo o 

en el aplicador cerca del volumen a tratar. En el primer caso, se requerirá la inserción en un 

catéter con una vía específica para la sonda dosimétrica como la que se puede observar en la 

Figura 3.7.  

 
Figura 3.7. Catéter vesical Foley de tres vías. La vía central es para insertar la sonda dosimétrica. Figura original 

de la persona doctoranda. 

 

En el segundo caso, se puede introducir la sonda dosimétrica en un aplicador, si este cuenta 

con catéteres o agujas libres. Los aplicadores comerciales para endometrio posoperatorio de 

tipo cilindro vaginal no disponen de ninguna vía para la inserción de la sonda dosimétrica, pero 

en la Figura 3.8. se puede ver un prototipo de NU-RISE con una cavidad para insertar el PSD. 

 

 
Figura 3.8. Figura de un prototipo diseñado por el doctorando de cilindro vaginal con cavidad para alojar una 

sonda dosimétrica de 1 mm de diámetro y producido por NU-RISE. Figura original de la persona doctoranda. 
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4. CARACTERIZACIÓN DE LOS PSD 

 

4.1. Dependencia con la distancia y la energía 

 

El Ir-192 se utiliza desde el 1958 en BQT, siendo el radionúclido más utilizado en 

aplicaciones de BQT por su bajo coste de producción en reactores nucleares y su alta actividad 

específica, lo que permite construir fuentes de reducido tamaño y administrar tratamientos de 

poca duración [2]. 

 

Las fuentes radiactivas utilizadas en proyectores de HDR son encapsuladas para evitar 

contaminación y proteger la fuente como se observa en la Figura 4.1. Tanto las partículas beta 

como los rayos X característicos son absorbidos en el encapsulamiento de acero. La fuente 

microSelectron mHDR-v2 es un cilindro de 3.6 mm de largo y 0.6 mm de diámetro de iridio 

puro con el Ir-192 radiactivo distribuido uniformemente [76]. El núcleo lo envuelve una 

cápsula de acero inoxidable con un diámetro exterior de 0.9 mm fabricada en acero AISI 316L 

y soldada a un cable de acero de 0.7 mm de diámetro. 

 

Figura 4.1. Diseño esquemático y dimensiones de la fuente radiactiva modelo microSelectron mHDR-v2r. Las 

dimensiones están en milímetros. Extraído de Granero y cols. (2011) [76]. 

 

El propio núcleo de la fuente de Ir-192 y el material del encapsulamiento producen una 

atenuación de la fluencia y una modificación del espectro de energías de fotones, de tal forma 

que el espectro resultante de fotones es en el caso de la fuente microSelectron-HDR el que se 

puede observar en la Figura 4.2 [77]. 
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Figura 4.2. Espectro de fluencia en bins de 5 keV para la fuente microSelectron-HDR. Extraído de Borg y cols. 

(1999) [77].  

 
 

El espectro multienergético de una fuente de Ir-192 cambia con la distancia, 

desplazándose hacia energías más bajas conforme nos separamos de la fuente radiactiva, como 

se puede apreciar en la Figura 4.3 [65].  

Figura 4.3. Fluencia de energía de fotones calculada por Monte Carlo mediante el programa EGS4 a distancias de 

10 mm, 50 mm, 100 mm y 200 mm en agua de la fuente de Ir-192. Extraído de Lambert y cols. (2006) [65]. 

 
Para poder medir con un detector a diferentes distancias de la fuente sin aplicar factores 

de corrección, su respuesta no se tiene que ver afectada por el espectro de energías de las 

partículas que se están midiendo.  
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Los componentes de un PSD son poliestireno y un flúor orgánico formado por 

hidrocarburos aromáticos largos. En energías de fotones de megavoltaje como las utilizadas en 

RT externa, estas moléculas absorben la radiación ionizante de forma similar al agua. Por esta 

razón, este tipo de centelladores se consideran comúnmente detectores de radiación 

equivalentes a agua en espectros de alta energía [16]. Beddar y cols. demostraron que el 

cociente de dosis absorbida medio-agua es prácticamente constante sobre un rango de energías, 

que incluía el espectro del Ir-192 [63]. Lambert y cols. midieron la dosis en la profundidad de 

una fuente de Ir-192 en agua con un detector de centelleo [65]. La tasa de dosis medida con los 

detectores utilizados se encontraba dentro del 3 % de los valores teóricamente predichos por el 

informe del grupo de trabajo n.º 43 de la Sociedad Americana de Física Médica (AAPM TG43), 

hasta una distancia de 10 cm (Figura 4.4.) [78].  

 

 
Figura 4.4. Variación de la tasa de dosis con la profundidad en agua: medida con dos detectores de diferente 

tamaño (0.5 mm y 1.0 mm), el valor teórico (AAPM TG43) y el obtenido al aplicar la ley del inverso del cuadrado 

de la distancia. Extraído de Lambert y cols. (2006) [65].  

 

Los fotones emitidos por una fuente de Ir-192, al interaccionar con el centellador, 

generan electrones producto de la dispersión Compton y del efecto fotoeléctrico en menor 

medida. La cantidad de luz de centelleo emitida producto de interacciones de electrones de 

energías superiores a 100 keV con el centellador, es proporcional a la dosis absorbida en este 
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[62]. Sin embargo, Williamson y cols. informaron que para fotones de energía inferior a 133 

keV hay una disminución en la respuesta del centellador plástico (por el fenómeno de 

quenching) [79]. Si analizamos el espectro de energías de una fuente de Ir-192 como el de la 

Figura 4.2., podemos observar que la proporción de fotones de energía inferior a 133 keV es 

relativamente baja (< 5 %), y que la fluencia energética (y la dosis absorbida) correspondiente 

es < 1 % del total. No obstante, a medida que nos alejamos de la fuente radiactiva dicha 

proporción aumenta, como se ve en la Figura 4.3., y, por tanto, se producirá una desviación de 

la linealidad entre la dosis absorbida en el centellador y la cantidad de luz emitida por este, 

como se observa en la Figura 4.4. 
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4.2. Dependencia angular 

 

La variación en la respuesta de un detector con el ángulo de incidencia de la radiación 

es conocida como la dependencia angular del dosímetro. En un detector con una simetría 

cilíndrica, como los PSD para IVD en BQT, se definen dos planos principales para especificar 

la dependencia angular: el plano axial o transversal, que corta el centellador cilíndrico 

perpendicular a su eje, y el plano azimutal o longitudinal, que contiene el eje del centellador 

cilíndrico, como se muestra en la Figura 4.5.  

 

 
Figura 4.5. Orientación habitual para detectores con simetría cilíndrica. Se muestran los planos principales: axial 

y transversal, así como la orientación relativa de la fuente radiactiva respecto al eje del PSD. Figura original de la 

persona doctoranda. 

 

Los detectores de centelleo muestran cierta dependencia angular debido a su relación 

longitud-diámetro y a imperfecciones en el proceso de manufactura, como la unión (gluing) de 

la fibra óptica con el centellador. En principio, por simetría, en el plano axial la variación de la 

señal del centellador con el ángulo de incidencia debería ser mínima. Aumentar la longitud del 

centellador incrementa el volumen activo y, consecuentemente, la señal detectada. Sin 

embargo, comporta un incremento de promediado de dosis en el detector en las zonas con 

elevado gradiente de dosis alrededor de la fuente, con la correspondiente pérdida de resolución 

espacial. Aumentar la longitud del centellador también penaliza con un incremento en la 



  
 

  64
 

dependencia angular azimutal por el gradiente de dosis en la longitud del detector, como se 

muestra en la Figura 4.6 [65]: 

 

Figura 4.6. Distintos gradientes en función de la orientación relativa fuente-PSD. Irradiación perpendicular al eje 

de simetría del detector (arriba) e irradiación paralela al eje (abajo). Figura original de la persona doctoranda. 

 

Por lo tanto, se debe encontrar un compromiso para la longitud entre la cantidad de 

señal y la dependencia angular del PSD [68].  No obstante, se asume que los PSD tienen, 

además, una baja dependencia angular azimutal, si la relación de longitud a diámetro es inferior 

a 5:1 [65] en comparación con otros tipos de detectores, como ISD [59, 80], MOSFET [52] o 

diodos [51]. Sin embargo, la alta dispersión de valores para los PSD indicados en la bibliografía 

tanto en el plano axial (rango de 0.3-5 %) [81-84] como en el plano azimutal (rango de 0.6-

97 %) [82, 83, 85] sugiere una caracterización precisa de esta dependencia angular.   
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4.3. Dependencia de la temperatura 

 

Para cualquier detector, caracterizar su dependencia con la temperatura es importante, pero 

especialmente cuando se utiliza para IVD. En este caso, en la práctica clínica, el dosímetro 

alcanzará la temperatura corporal en el interior de la paciente, y su respuesta será diferente a la 

que se obtendría a temperatura ambiente, a la que se suele calibrar el detector. El motivo por 

el cual se calibra a temperatura ambiente en lugar de a temperatura corporal es la dificultad que 

supone mantener un maniquí de grandes dimensiones, necesario para garantizar condiciones 

de dispersión saturada como las del informe AAPM TG43, a temperatura corporal ( 37 ºC) 

homogénea y constante. Por esta razón, se necesitará un factor de corrección para extrapolar 

las lecturas obtenidas en paciente (a temperatura corporal) a los valores que se adquirirían a 

temperatura ambiente en el proceso de calibración. Dicho factor de corrección por temperatura 

se suele obtener en agua, pero en una geometría de tamaño reducido para controlar la 

temperatura del agua con mayor precisión mediante un calefactor [86]. Con dos termómetros 

(uno por encima y otro por debajo del PSD) se monitoriza el gradiente de temperatura [61]. 

 

A pesar de la casi nula dependencia del PSD BC-400 con la temperatura que señalaron 

Beddar y cols. a principios de los años 90 [64], el mismo autor sugirió más tarde, en 2012, en 

una carta al editor de la revista Medical Physics, que sus resultados posteriores en una 

investigación de IVD con los detectores BCF-60 sugerían una dependencia no despreciable 

con la temperatura [87]. Esto le llevó a realizar medidas con los PSD BCF-12 y BCF-60 

centradas en analizar las posibles causas de tal efecto [86]. Los valores obtenidos se pueden 

apreciar en la Figura 4.7. Sus resultados determinaron que la causa más probable de dicha 

dependencia con la temperatura era debida al cianoacrilato utilizado para unir la fibra 

centellante y la fibra óptica. También observaron que la distribución espectral medida de la luz 

emitida por estas fibras centelleantes al ser irradiadas cambiaba con la temperatura [86]. 
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Figura 4.7. Medidas de dosis obtenidas modificando la temperatura. Detectores de centelleo fabricados con fibras 

centelleantes BCF-12 y BCF-60. Se observó una disminución constante en la dosis medida con el aumento de la 

temperatura. Cada punto es el promedio de 3 medidas y las barras de error representan 2 desviaciones estándar de 

esas medidas. Los ajustes lineales muestran que el detector BCF-60 exhibió una dependencia con la temperatura 

ligeramente no lineal, mientras que el patrón de dependencia de temperatura del BCF-12 fue completamente 

lineal. Extraído de Wootton y cols. (2013) [86]. 

 

 

Desde entonces, es bien conocido que la señal del PSD en el caso del BCF-12 

disminuye linealmente con el aumento de la temperatura y ha sido analizado por diversos 

grupos [82-84, 88-90]. Del trabajo de Wootton y cols. sabemos que la generación de luz 

Cherenkov es independiente de la temperatura [86]. Sin embargo, el acoplamiento óptico 

(pegamento) entre el centellador y la fibra óptica tiene cierta dependencia de la temperatura 

que debería verificarse para cada modelo de detector [86].   

 

Todos los estudios sobre la dependencia del BCF-12 con la temperatura usaron fuentes 

de radiación de kilovoltaje, aceleradores de megavoltaje o unidades de Co-60, pero aún no se 

ha descrito la dependencia de la temperatura del PSD de BCF-12 bajo irradiaciones con una 

fuente de Ir-192 [82-84, 88-90].  
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Cuando utilizamos un detector para hacer medidas in vivo, su temperatura aumentará 

respecto a la temperatura ambiente hasta alcanzar la temperatura corporal (los 37 grados 

centígrados). La dependencia con la temperatura obtenida en estudios in vitro debería aplicarse 

a las lecturas para no introducir una desviación sistemática en la IVD. 
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4.4. Repetitividad 

 

La prueba de repetitividad o estabilidad a corto plazo de un detector consiste en obtener 

un cierto número de adquisiciones con los mismos parámetros de irradiación. Su desviación 

estándar nos da una idea de la incertidumbre en la medida relativa a la capacidad del sistema 

dosimétrico de obtener un mismo resultado en repeticiones sucesivas idealmente idénticas. 

Generalmente, se utiliza el cociente de la desviación estándar entre la media para determinar 

el coeficiente de variación de las medidas. Cuanto menor sea el coeficiente, mejor repetitividad 

tiene el sistema.  

El ruido en los PSD condiciona la repetitividad del sistema de dosimetría. Como se 

puede observar en la Figura 4.8 el ruido es similar con y sin radiación. Por ello, se considera 

que su causa principal es el ruido de la electrónica asociada al fotodetector [91]. 

 

 
Figura 4.8. Pulso de señal típico utilizado para cálculos de relación señal-ruido y relación señal-fondo. Los valores 

indicados son: µs, valor medio de la señal; µb, valor medio de fondo; σs, desviación estándar de la señal; σb, 

desviación estándar del fondo y diferencia entre µs y µb. Extraído de Linares Rosales y cols. (2019) [91]. 

 

 

Se ha estudiado la repetitividad en distintos PSD y se han obtenido valores excelentes 

de la desviación estándar porcentual a pesar del reducido tamaño de dichos detectores [64, 81-

84]. Beddar y cols. utilizaron un PSD BC-400 en un haz de Co-60 y realizaron 20 adquisiciones 
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consecutivas de 60 segundos obteniendo una desviación estándar porcentual del 0.08 % [64]. 

Carrasco y cols. irradiaron el PSD Exradin® W1 40 veces en condiciones de referencia para 

haces de rayos X de 6 y 15 MV. Los mejores resultados los obtuvieron en el modo de lectura 

automático con valores de desviación estándar porcentual de 0.1 % y 0.25 % correspondientes 

a los valores de dosis para 100 unidades de monitor (UM) y 20 UM, respectivamente [84]. 

Dimitriadis y cols. utilizando el mismo PSD Exradin® W1 en un haz de Co-60 obtuvieron que 

la estabilidad a corto plazo del detector estaba dentro de ± 0.3 % [83]. Jacqmin y cols. midieron 

la repetitividad del PSD Exradin® W2 en haces de 6 MV y 6 MV FFF en condiciones similares 

a las de referencia, después de estabilizar el equipo durante 15 minutos. Se realizaron una serie 

de 20 medidas para cada estudio de repetibilidad utilizando adquisición de datos manual para 

20 MU y 100 MU, como en el estudio de Carrasco y cols. Los valores obtenidos en modo 

automático para 100 MU fueron de 0.12 % irradiando con 6 MV y 0.09 % con 6 MV FFF [82]. 

Ferrer y cols. irradiaron 10 veces con un haz de 7 MV el centellador Model 10 system (Blue 

Physics LLC, Lutz, FL, USA) en agua en el isocentro de un acelerador lineal de electrones con 

resonancia magnética Unity (ELEKTA) con una tasa de dosis de 430 UM/min y 100 UM. 

Repitieron las mismas medidas con 20 UM para comprobar también el rendimiento del equipo 

a bajas dosis. Para 100 MU, la desviación estándar de la dosis medida que obtuvieron fue del 

0.31 %, y del 0.37 % para 20 UM [81].  
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4.5. Estabilidad a largo plazo 

 

La estabilidad a largo plazo de un detector nos da el valor de la incertidumbre asociada 

a la reproducibilidad de las medidas realizadas en las mismas condiciones en tiempos diferentes 

(desde horas hasta meses). Nos permite establecer un nivel de confianza en la medida que 

hayamos realizado. Cuanto menor sea dicha incertidumbre, menores desviaciones absolutas 

respecto a los valores planificados permite diferenciar el detector. Este aspecto es relevante en 

IVD, ya que el detector se utilizará en varias sesiones de la misma paciente o en diferentes 

pacientes incluso, si no es fungible. 

 

La reproducibilidad de los PSD viene condicionada por los daños que sufren en su 

estructura con la dosis acumulada. Después de una larga exposición, se produce una coloración 

del plástico en ciertos centelladores. Esta coloración corresponde a la creación de radicales 

libres, electrones atrapados o dobles enlaces conjugados. El deterioro de las moléculas de flúor 

es el principal efecto causado por la radiación en los PSD [92]. Los daños pueden producirse 

en la fibra óptica reduciendo su transmisión, en el propio elemento centellador o en la unión 

de la fibra óptica y el centellador [68]. La suma de estos efectos reduce la eficiencia de 

centelleo. Los daños debidos a grandes dosis de radiación acumulada ya fueron investigados 

por Beddar y cols. en 1992 para el detector BC-400 irradiándolo con una fuente de Cesio-137 

hasta los 10 kGy y perdiendo menos de un 3 % de respuesta [63]. Carrasco y cols. obtuvieron 

resultados similares para el PSD comercial Exradin® W1 (Standard Imaging, Inc, Middleton, 

Wisconsin) [84]. No obstante, Dimitriadis y cols. obtuvieron una pérdida en la sensibilidad de 

un 9 % con una dosis acumulada de 10 kGy, lo que difiere bastante de los resultados 

mencionados [83]. En principio, podríamos establecer una tolerancia en la pérdida de respuesta 

que nos indique cuándo tenemos que recalibrar el detector para contener la incertidumbre 

asociada a nuestras medidas dentro de un cierto margen. Posteriormente, Beddar investigó la 

reproducibilidad de otro PSD, el BC-430, irradiándolo durante 14 semanas con una fuente de 

Co-60. La variación con una dosis acumulada de 10 kGy fue del 7.6 % [93].  

 

 Otros aspectos no relacionados con la radiación también afectan a la reproducibilidad 

del detector. Por ejemplo, el estrés mecánico causado por la curvatura de las fibras ópticas para 

su almacenamiento y las tensiones en su uso. Estas causas mecánicas también afectan a la unión 



  
 

  71
 

del centellador con la fibra óptica (gluing) y, en consecuencia, a la transmisión de la señal. En 

general, producen una pérdida de la eficiencia del detector.  
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4.6. Relación señal-ruido 

 

Toda medición tiene una cierta incertidumbre estadística, resultado de fluctuaciones 

aleatorias en las señales provenientes de una variedad de fuentes, que se denominan 

comúnmente ruido, como se puede ver en la Figura 4.8. El ruido se define como la desviación 

estándar de las fluctuaciones de la señal medida con el PSD. Está causado principalmente por 

el ruido generado en la optoelectrónica asociada al fotodetector. Se suele utilizar la relación 

señal-ruido (SNR), para definir el umbral de detección de un sistema de dosimetría y 

caracterizar el comportamiento global de su optoelectrónica [59, 61, 91, 94-99]. 

 

Un detector adecuado para IVD debe mostrar un amplio rango dinámico con una SNR 

aceptablemente alta y que no se sature en las proximidades de la fuente radiactiva [61]. Una 

regla general común para la detección de señales es el criterio de Rose, que establece que una 

señal debe estar cinco desviaciones estándar por encima del ruido de fondo para ser detectable 

[100]. Según dicho criterio, la detección adecuada de una señal depende en gran medida de la 

SNR. Aunque la señal puede ser detectada cuando la SNR es inferior al criterio de Rose, la 

capacidad de diferenciar la señal del ruido de fondo se reduce. 

 

Para aumentar la SNR en un detector de centelleo se debería incrementar la cantidad de 

luz de centelleo generada y mejorar su transmisión a través de toda la óptica. El fotodetector, 

habitualmente SiPM, también juega un papel relevante y está bien descrita su optimización 

[101, 102]. Para aumentar la cantidad de luz de centelleo se puede aumentar el tamaño del 

centellador, su diámetro o su longitud. El diámetro en aplicaciones de IVD en BQT está 

condicionado a su uso en agujas de diámetro interno de poco más de 1 mm y, por tanto, no se 

puede incrementar más allá de ese valor. La longitud es lo que se suele aumentar para tener 

más señal a expensas de una pérdida de resolución y una mayor dependencia angular azimutal. 

La solución óptima es encontrar un equilibrio entre cantidad de señal y longitud del centellador. 

Para mejorar la transmisión, se debería optimizar la apertura numérica de la fibra óptica que 

maximice la cantidad de luz de centelleo. La solución óptima es una fibra óptica con un 

diámetro igual al del centellador [96, 103]. Un revestimiento reflectante en el extremo del 

centellador puede mejorar el acoplamiento de luz en la fibra óptica sin modificar el tamaño de 

este [104]. 
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4.7. Linealidad 

 

Idealmente, se debería comprobar la linealidad de un sistema de IVD, tanto en su 

respuesta a cambios en la tasa de dosis absorbida como a cambios en la dosis absorbida total, 

como se puede ver en la Figura 4.9 [90]. Si el sistema es lineal, nos permitirá realizar una 

calibración en una única tasa de dosis y para una dosis determinada, y que esta calibración sea 

válida en otras condiciones de tasa de dosis y dosis total diferente.  

 

Figura 4.9. Linealidad de la respuesta con la dosis (izquierda) y respuesta normalizada con la tasa de dosis 

(derecha) de Exradin® W2. Extraído de Galavis y cols. (2019) [90]. 

 

La linealidad se ha estudiado ampliamente en diferentes sistemas de IVD (PSD, diodos, 

ISD, MOSFET) [23, 45, 60, 64]. No obstante, en el caso concreto de los PSD, la gran mayoría 

de estudios de linealidad se han realizado en haces de Co-60, en haces de megavoltaje de 

electrones o fotones [64, 84, 90, 98], o en haces de BQT electrónica [105]. Idealmente, se 

debería comprobar la linealidad del PSD en un haz de Ir-192 de HDR, si vamos a utilizarlo 

clínicamente para verificar tratamientos de HDR. En el trabajo de Ishikawa y cols. se exploró 

la dependencia con la tasa de dosis del PSD BC490 con una fuente de Ir-192. Como dicho 

sistema utilizaba un método de conteo de pulsos, podría verse alterada su linealidad con la tasa 

de dosis. Por tanto, se estudió la linealidad para diferentes tasas de dosis cambiando la distancia 

entre el detector y la fuente de Ir-192 de 6.3 mm a 240 mm. Se comparó la tasa medida con la 

calculada mediante el método de Monte Carlo y se obtuvo una discrepancia máxima del 5 % e 
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inferiores al 3 % a distancias superiores a 11.3 mm [106]. Dicho método de modificar la tasa 

de dosis cambiando la distancia a la fuente no tuvo en cuenta que el espectro de radiación del 

haz de Ir-192 se modifica con la distancia a la fuente, y que parte de la desviación respecto a 

los valores calculados por Monte Carlo era debida a la dependencia energética del detector y 

no a la linealidad del sistema. Los valores obtenidos por Ishikawa y cols. fueron bastante 

superiores a los publicados en haces de megavoltaje con otros PSD [64, 81, 84, 90]. 

 

 Carrasco y cols., utilizando el PSD comercial Exradin® W1 (Standard Imaging, 

Middleton, EE. UU.), determinaron la linealidad para haces de fotones de 6 y 15 MV para dosis 

entre 0.15 y 6 Gy con una cámara Farmer para monitorizar el haz de radiación y corregir los 

valores nominales por las fluctuaciones de este [84]. Los resultados obtenidos de la desviación 

cuadrática media (RMS) de la linealidad en todo el rango de dosis medida fue del 0.61 % con 

una incertidumbre de ± 0.20 %. También evaluaron la linealidad con la tasa de dosis realizando 

medidas a diferentes distancias obteniendo una desviación RMS del 0.38 % ± 0.20 % en la 

respuesta del detector. 

 

Tanto la linealidad en tasa de dosis como la linealidad en dosis total se deberían 

verificar en sus respectivos rangos utilizados clínicamente. Por ejemplo, la linealidad de la 

dosis absorbida se debería explorar para todo el rango de tiempos de permanencia utilizados 

en los tratamientos de BQT de HDR (1-300 segundos). 
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4.8. Exactitud y precisión de los tiempos de permanencia en tratamientos  

 

La tolerancia en la exactitud de los tiempos de permanencia que se exige a los 

proyectores de carga diferida automática es de 0.1 segundos [107]. La exactitud y la precisión 

se ha evaluado utilizando diferentes sistemas de detector basados en: RL [94, 108], diodos 

[109], múltiples PSD [85], paneles de imagen [110] e ISD [95, 111]. La desviación media entre 

los tiempos planificados y los medidos con estos detectores es inferior a la tolerancia de 0.1 

segundos en el tiempo de permanencia de los proyectores de carga diferida automática en la 

mayoría de los casos, lo que hace posible detectar desviaciones de este orden de magnitud. 

Para IVD sería tentador establecer un nivel de alerta para desviaciones en el tiempo de 

permanencia inferiores a 0.1 s. No obstante, si se fija una cota de error muy restringida, entre 

las correcciones que realiza automáticamente el proyector de fuentes para tener en cuenta el 

tiempo de tránsito y las incertidumbres asociadas a las medidas, se podría provocar un alto 

número de falsos positivos con un impacto clínico cuestionable [110].  

 

Una consideración a tener en cuenta a la hora de medir los tiempos de permanencia de 

las distintas posiciones de permanencia es la limitación impuesta por la SNR del sistema de 

IVD. La capacidad para diferenciar posiciones de permanencia adyacentes con tasas de dosis 

similares estará condicionada por la SNR del equipo de medida. En estos casos, cobra especial 

relevancia mantener durante el tratamiento las distancias relativas, entre el detector y la fuente 

radiactiva, planificadas. De lo contrario, los cambios en la señal producidos por la variación de 

la tasa de dosis podrían condicionar la capacidad para diferenciar posiciones de permanencia 

adyacentes con tasas de dosis similares, y por ende, la detección correcta de sus 

correspondientes tiempos de permanencia [85]. Por tanto, una ubicación fija del dosímetro, 

solidaria con el aplicador, evitaría dicho inconveniente y mejoraría los resultados respecto a la 

colocación del detector en sondas rectales o vesicales. En estos casos, para poder visualizar el 

detector en las imágenes de planificación, se utiliza un marcador con un número atómico 

efectivo superior al del tejido para poderlo identificar fácilmente en las imágenes. No obstante, 

durante el tratamiento (intrafracción), es inevitable que se produzcan desplazamientos de la 

sonda rectal o vesical en la que hayamos introducido el detector, que comportarían 

movimientos relativos detector-fuente. 
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5. Calibración. Simulaciones Monte Carlo y validación experimental  

 

Se recomienda calibrar el equipo de IVD con el mismo haz de radiación con el que se 

administrará el tratamiento. En este caso, con la misma fuente de BQT que se utilizará en la 

práctica clínica. Esto elimina cualquier error al corregir la lectura del dosímetro para diferentes 

calidades de radiación. La calibración debe realizarse mediante una comparación cruzada con 

algún detector convenientemente calibrado para el tipo de fuente utilizada [44, 91]. Una opción 

sería la calibración indirecta de la dosis absorbida en agua a partir del valor de la intensidad 

del kerma en aire obtenido mediante una cámara de pozo calibrada [112]. Una vez obtenida la 

tasa de kerma en aire de referencia (RAKR) según la metodología del informe AAPM TG43 

[113], utilizando los datos de consenso para la fuente radiactiva utilizada [114], se puede 

obtener la tasa de dosis absorbida en agua. Otra opción más directa y con menos incertidumbre 

sería la intercomparación del detector con una cámara de ionización de tipo Farmer calibrada 

directamente en dosis absorbida en agua.  

 

Sin embargo, este método tiene dos inconvenientes importantes. Primero, no existen 

laboratorios acreditados que ofrezcan calibración de dosis absorbida en agua para las cámaras 

de ionización habituales en la calidad de Ir-192, el radioisótopo más utilizado en sistemas de 

carga diferida remota. Segundo, las condiciones de dispersión de los diferentes factores del 

informe AAPM TG43 corresponden a una esfera de agua con un radio de 40 cm para garantizar 

condiciones de dispersión saturada. Se puede asumir equivalente a estas condiciones el uso de 

una cuba de agua de un analizador de haces de RT para este propósito, como la de la Figura 

5.1. Sin embargo, en la práctica clínica, montar esa cuba de grandes dimensiones para verificar 

el factor de calibración justo antes de cada procedimiento de BQT sería muy poco eficiente. 
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Figura 5.1. Configuración experimental para medir en un analizador de haces. (1) Equipo de carga diferida 

MicroSelectron HDR; (2) Catéter; (3) Controlador de posición; (4) Placa electrónica IBATM para control remoto; 

(5) Accesorio posicionador (traslación en los tres ejes). Imagen extraída de Debnath y cols. 2021 [97]. 

 

Para resolver ambas dificultades, sería conveniente el uso de un maniquí plástico de 

pequeñas dimensiones, como el que se muestra en la Figura 5.2, para calibrar un PSD de 

manera rápida y robusta en BQT de HDR por intercomparación con una cámara de ionización 

tipo Farmer.  
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Figura 5.2. Esquema de la calibración de un PSD por intercomparación con la lectura de una cámara Farmer. La 

fuente radiactiva se posiciona en las agujas metálicas a la altura de los puntos efectivos de ambos detectores. 

Figura original de la persona doctoranda. 

 

Esta metodología requiere obtener previamente los factores de corrección por calidad 

del haz mediante simulaciones de Monte Carlo para convertir la ionización producida por una 

fuente de Ir-192 medida en la geometría de un pequeño maniquí plástico con una cámara de 

ionización Farmer calibrada en un haz de Co-60 (como es habitual), en valores de dosis 

absorbida en agua en una geometría de dispersión completa, como es la considerada en el 

informe AAPM TG43 [113]. 

 

Una vez obtenidos estos factores de corrección se deben verificar experimentalmente. 

En este paso, se ha de registrar el valor de la temperatura del PSD y de la cámara Farmer para 

aplicar las correcciones correspondientes. Las lecturas obtenidas con cámara Farmer se 

corregirán por presión y temperatura para obtener la ionización corregida. Las lecturas 

obtenidas con el PSD se corregirán mediante la función lineal de dependencia con la 

temperatura del detector. Para realizar la corrección de Cerenkov, la calibración del PSD se 

puede hacer exponiendo el dosímetro a una dosis o a una tasa de dosis conocida, y repetir la 

misma irradiación con una sonda “dummy”, es decir: una fibra óptica idéntica a la del PSD, 

pero sin centellador. La sustracción de la señal obtenida con la “dummy” a la señal medida con 
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la sonda con centellador será proporcional a la tasa de dosis absorbida, y la constante de 

proporcionalidad será el factor de calibración.   

 

La incertidumbre en el posicionamiento de la fuente y del detector, así como las 

incertidumbres correspondientes a las simulaciones Monte Carlo en las distintas geometrías, 

nos permitirán expresar la incertidumbre de la calibración. 
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6. Justificación e interés del presente tema de tesis 

 

Los PSD aúnan muchas características deseables para la IVD en BQT. No obstante, 

aún quedan aspectos importantes por resolver e investigar en profundidad sus principales 

incertidumbres. Por ejemplo, la dependencia con la energía de los PSD se considera lo 

suficientemente pequeña como para que no haya un cambio notable en la sensibilidad del 

detector con la distancia a la fuente de BQT, a diferencia de lo que sucede con la mayoría de 

los equipos de IVD basados en otros tipos de dosímetro (diodos, MOSFET, ISD) [51, 52, 61]. 

Aunque está muy extendida esta suposición, la dependencia energética de los PSD debe 

verificarse en un espectro variable con la distancia, como es el espectro del Ir-192, que puede 

provocar un cambio en la respuesta del detector. Las tablas consensuadas de la tasa de dosis en 

agua en los ejes radial y longitudinal para un determinado modelo de fuente radiactiva, 

denominadas tablas away-along [114], son la herramienta más apropiada para contrastar dicha 

dependencia, aunque no se hayan utilizado hasta la fecha en los estudios relativos a la 

dependencia energética [61, 65, 85, 115, 116]. Para cuantificar la dependencia energética de 

un PSD en el espectro de una fuente de HDR en agua, se debería medir la señal del detector en 

un conjunto de posiciones de la tabla de tasa de dosis away-along y compararla con los valores 

publicados de la tabla de consenso de dicha fuente radiactiva [114]. Dicha comparación no se 

ha publicado para un PSD hasta la fecha. 

 

Por otra parte, sería conveniente explorar el comportamiento del equipo de IVD en un 

haz de Ir-192 y utilizar tiempos reducidos de hasta 1 segundo, como son los tiempos de 

permanencia que pueden aparecer en planes con agujas en BQT. Esta caracterización de la 

repetitividad en un haz de Ir-192 no se ha realizado todavía, ya que los estudios realizados 

hasta la fecha de la repetitividad y de la reproducibilidad con PSD se han llevado a cabo en 

haces de Co-60 o de aceleradores lineales [64, 81-84].  

 

El PSD puede diseñarse, modificando su relación diámetro-longitud, para optimizar el 

nivel de señal y reducir su dependencia angular [65]. No obstante, la alta dispersión de valores 

descritos en la bibliografía de dependencia angular para los PSD, tanto en el plano axial (rango 

de 0.3-5 %) [81-84] como en el plano azimutal (rango de 0.6-97 %) [82, 83, 85], hace 

imprescindible una caracterización precisa de esta dependencia angular para corregir la señal 

medida por el PSD.   
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Aunque es bien conocido que la dependencia con la temperatura de un PSD es pequeña, 

todos los estudios sobre la dependencia del BCF-12 con la temperatura usaron fuentes de 

radiación de kilovoltaje, megavoltaje o Co-60 [82-84, 86, 88-90], pero aún no se ha descrito la 

dependencia de la temperatura del PSD de BCF-12 en irradiaciones con una fuente de Ir-192. 

Por el estudio de Wootton y cols. [86] sabemos que la generación de luz Cerenkov es 

independiente de la temperatura. Sin embargo, el acoplamiento óptico (gluing) entre el 

centellador y la fibra óptica tiene cierta dependencia de la temperatura, que debe verificarse en 

cada nuevo conjunto de estos tres elementos.  

 

Por último, pero lo más relevante respecto a las consideraciones prácticas, sabemos que 

hasta la fecha no se ha descrito un sistema de calibración ágil y robusto para la calibración de 

los detectores PSD para IVD en BQT. Un procedimiento que permita rápidamente verificar el 

factor de calibración del detector antes de cada tratamiento. La práctica común es asignar un 

factor de calibración, para pasar de señal medida a dosis absorbida, a partir de la dosis obtenida 

mediante el formalismo AAPM TG43 [40, 61] o mediante el planificador [85]. Esta 

simplificación, aparte de reducir la exactitud de las medidas, inhabilita al sistema de IVD de 

detectar errores del propio planificador, como, por ejemplo, la introducción de una actividad 

de la fuente radiactiva errónea, que afectaría a una gran cantidad de pacientes. 

 

Superar esta dificultad previamente mencionada es el objetivo más relevante de esta tesis. 

Para resolver el problema de la calibración sería conveniente el uso de un maniquí plástico de 

pequeñas dimensiones para calibrar el PSD a partir de las lecturas de ionización obtenidas con 

una cámara de ionización de uso común en los servicios de radioterapia, como es la cámara 

Farmer. Esta metodología requiere obtener previamente los factores de corrección por calidad 

del haz mediante simulaciones de Monte Carlo para convertir la ionización producida por una 

fuente de Ir-192 medida en la geometría de un pequeño maniquí plástico con una cámara de 

ionización Farmer calibrada con Co-60, en valores de dosis absorbida en agua en una geometría 

de dispersión completa. 

 

Tras todo lo previamente mencionado la presente tesis pretende demostrar que un PSD 

permite efectuar dosimetrías in vivo en la técnica de cilindros vaginales, en pacientes con 

cáncer de endometrio o cérvix posoperatorio, cuando hay indicación clínica de 

tratamiento. 

 



  
 

  84
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



  
 

  85
 

HIPÓTESIS 
 

La hipótesis de este proyecto es que: 

 

un sistema basado en PSD es válido para realizar IVD en BQT.  

 

Válido, en el contexto de IVD, equivale a demostrar que el detector tiene 

propiedades físicas y técnicas que permiten contener las incertidumbres asociadas a la 

medida realizada con el detector. Estas propiedades son: linealidad con la dosis, poca 

dependencia con la temperatura, escasa dependencia angular tanto polar como azimutal, poca 

dependencia con la energía, resistencia a la radiación, buena repetitividad, estabilidad a largo 

plazo, poca dependencia con la tasa de dosis, una buena relación señal-ruido y una buena 

precisión en la medida de los tiempos de permanencia de la fuente radiactiva. 

  

Por otra parte, para que el detector sea válido, también debe cumplir una 

consideración práctica importante: que su calibración en la práctica clínica sea sencilla, ágil 

y robusta.  
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OBJETIVOS 
 

Para conseguir demostrar la hipótesis de este proyecto, que la dosimetría in vivo en 

tratamientos de braquiterapia es factible mediante detectores de centelleo plástico, se tendrán 

que cumplir los siguientes dos objetivos principales y los correspondientes subobjetivos 

definidos a continuación: 

 

1. CARACTERIZAR EL DETECTOR DE CENTELLEO PLÁSTICO 

 

1.1. Comprobar la linealidad del sistema. 

1.2. Medir la reproducibilidad de la respuesta a corto y a largo plazo. 

1.3. Analizar la relación señal-ruido del detector. 

1.4. Verificar precisión y exactitud midiendo los tiempos de permanencia. 

1.5. Caracterizar la dependencia angular del detector. 

1.6. Determinar la dependencia con la distancia a la fuente. 

1.7. Analizar la dependencia con la temperatura de detector. 

 

2. DESARROLLAR UN MANIQUÍ Y OBTENER MEDIANTE SIMULACIONES 

MONTE CARLO UN FACTOR PARA UNA CALIBRACIÓN ROBUSTA Y ÁGIL 

DE LOS DETECTORES 

 

2.1. Realizar simulaciones Monte Carlo para obtener un factor que permita 

convertir la ionización medida en un maniquí compacto a dosis absorbida en 

condiciones de dispersión saturada. 

2.2. Validar experimentalmente los cocientes de dosis absorbida en aire 

obtenidos mediante Monte Carlo en ambas geometrías. 

2.3. Comparar las medidas experimentales con los resultados obtenidos por 

Monte Carlo de los cocientes de dosis absorbida en poliestireno en ambas 

geometrías. 

2.4. Evaluar la incertidumbre de la calibración. 
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ASPECTOS ÉTICOS 

 
El apartado de este estudio correspondiente a las medidas en pacientes ha sido aprobado 

antes de su inicio por el Comité Ético de Investigación Clínica del Hospital Clínic de 

Barcelona: 

 

(HCB/2018/0203) el 25 de julio de 2019, correspondiente a la solicitud para medir en sonda 

vesical dosimétrica. 

 

 (HCB/2018/0203) el 26 de marzo de 2021, correspondiente a la enmienda para medir en un 

orificio del cilindro vaginal. En los anexos se adjunta el dictamen favorable. 
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MATERIAL Y MÉTODOS 
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ARTÍCULOS PUBLICADOS 
 

Los estudios realizados para desarrollar los dos objetivos principales han generado 

dos artículos, ambos publicados en una revista internacional del segundo cuartil del área de 

medicina. 

 

 

ESTUDIO 1 

 

Objetivo principal 1 - (Subobjetivos 1.1, 1.2, 1.3 y 1.4.) 

 

Herreros A, Pérez-Calatayud J, Ballester F, Barrera-Gómez J, Abellana R, Melo J, y cols. In 

Vivo Verification of Treatment Source Dwell Times in Brachytherapy of Postoperative 

Endometrial Carcinoma: A Feasibility Study. J Pers Med. 2022;12(6).  

doi: 10.3390/jpm12060911 

Segundo cuartil del área de medicina, Factor de impacto (2022): 3.4 

 

ESTUDIO 2 

 

Objetivo principal 1 - (Subobjetivos 1.5,1.6 y 1.7.) 

Objetivo principal 2 

 

Herreros A, Pérez-Calatayud J, Ballester F, Abellana R, Neves J, Melo J, y cols. 

Characterization of Plastic Scintillator Detector for In Vivo Dosimetry in Gynecologic 

Brachytherapy. J Pers Med. 2024;14(3). 

doi: 10.3390/jpm14030321 

Segundo cuartil del área de medicina, Factor de impacto (2024): 3.0 
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ESTUDIO 1 

 

Breve resumen estructurado del primer artículo: 

 

(1) Introducción: en BQT todavía existen muchos procedimientos manuales que pueden 

causar eventos adversos y que podrían detectarse con sistemas de IVD. Los dosímetros de 

centelleo de plástico (PSD) tienen propiedades interesantes para lograr este objetivo, como 

lectura en tiempo real, linealidad, repetibilidad y tamaño pequeño para poderlos introducir 

dentro de los delgados catéteres intersticiales de BQT.  

 

(2) Objetivos: el propósito de este estudio fue evaluar el PSD en términos de precisión del 

tiempo de permanencia de la fuente, repetitividad del sistema, estabilidad a largo plazo, 

relación señal-ruido y linealidad del equipo tanto con la dosis como con la tasa de dosis. 

 

(3) Resultados: la prueba de repetibilidad mostró una desviación estándar relativa inferior al 

1 % para los tiempos de permanencia medidos. La desviación estándar relativa de la 

sensibilidad del PSD con la dosis absorbida acumulada fue inferior al 1.2 %. La media (y la 

desviación estándar) de las diferencias absolutas entre los tiempos de permanencia planificados 

y medidos en los tratamientos de los pacientes fue de 0.0 (0.2) segundos. Los análisis de 

regresión lineal del número de cuentas total medido con el PSD con la dosis absorbida, así 

como de la tasa de cuentas con la tasa de dosis, muestran una excelente correlación (R2 = 1.00) 

y desviaciones inferiores al 2% respecto a las correspondientes predicciones. 

 

(4) Discusión: Johansen y cols. consideran que una precisión de 0.2 segundos es suficiente 

para detectar desviaciones en el tiempo de permanencia con un impacto clínico. La desviación 

promedio del tiempo de permanencia entre el valor nominal y el medido con PSD fue inferior 

a 0.04 s. Jorgensen y cols. obtuvieron una desviación porcentual de alrededor del 3 % en la 

linealidad de la dosis absorbida para su ISD utilizado en BQT HDR. La desviación porcentual 

con nuestro detector PSD fue inferior al 2 %. La precisión promedio señalada por Debnath y 

cols. fue del 0.09 %, mientras que la desviación de tiempos de permanencia medidos en este 

trabajo fue inferior al 0.01 %. 

 

(5) Conclusiones: el sistema PSD es útil como herramienta de control de calidad de los 

tratamientos de BQT. 



  
 

  94
 

 
 

 

 



  
 

  95
 

 

 

 



  
 

  96
 

 

 



  
 

  97
 

 

 



  
 

  98
 

 



  
 

  99
 

  



  
 

  100
 

 



  
 

  101
 

 



  
 

  102
 

 



  
 

  103
 

 



  
 

  104
 

 



  
 

  105
 

 



  
 

  106
 

 

  



  
 

  107
 

ESTUDIO 2 

 

Breve resumen estructurado del segundo artículo: 

 

(1) Introducción: para utilizar un PSD en la práctica clínica es necesario caracterizar 

previamente su dependencia con la energía, la temperatura y el ángulo, así como establecer un 

procedimiento de calibración rápido y robusto de las sondas para IVD. 

 

(2) Objetivos:  

2.1. Desarrollar un nuevo procedimiento para obtener un factor de calibración que permita una 

calibración rápida y robusta de las sondas del PSD para la geometría de un maniquí compacto 

utilizando simulaciones de Monte Carlo.  

2.2. Caracterizar la dependencia angular, con la energía y con la temperatura de un PSD.  

 

(3) Resultados: el factor de calibración obtenido con una incertidumbre de ± 2.5 % permite 

una determinación de la dosis absorbida en agua en condiciones de dispersión total a partir de 

la ionización medida en un mini maniquí de PMMA. La dependencia energética del PSD 

obtenida fue de (2.3 ± 2.1) %. La dependencia angular azimutal medida fue (2.6 ± 3.4) %. La 

respuesta del PSD disminuyó en (0.19 ± 0.02) %/◦C al aumentar la temperatura de la sonda del 

detector.  

 

(4) Discusión: debido a la geometría cilíndrica del centelleador, era de esperar una menor 

dependencia angular para las medidas obtenidas en el plano axial que en el plano azimutal. 

Esta hipótesis se demostró con los valores medidos en ambas geometrías. Otros PSD que 

utilizan BCF-12 irradiados con diferentes fuentes de radiación también han mostrado 

dependencias negativas con la temperatura. El valor promedio de todos estos trabajos es de 

alrededor de −0.2 %/°C, lo cual coincide con el valor obtenido en el presente estudio.  

 

(5) Conclusiones: la dependencia energética, angular y de temperatura del PSD son 

compatibles con la IVD en BQT. El procedimiento completo de calibración mediante el método 

presentado dura menos de 10 minutos y se puede realizar antes de cada tratamiento de BQT. 
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DISCUSIÓN 

 
Una condición indispensable de un sistema de IVD para BQT es disponer de una buena 

precisión en la medida de los tiempos de permanencia de la fuente radiactiva. La precisión es 

un término que se describe con la repetibilidad de las medidas. Johansen y cols. consideran una 

precisión de 0.2 segundos suficiente para detectar las desviaciones del tiempo de permanencia 

que tendrán un impacto clínico [108].  

 

Hemos de tener presente que el tránsito de la fuente no se tiene en cuenta en el SP. 

[117-121]. El tránsito de la fuente corresponde a: (a) el desplazamiento de la fuente desde el 

contenedor blindado del proyector a la primera posición de permanencia, (b) el desplazamiento 

entre posiciones consecutivas de permanencia hasta la más distal y (c) el retorno desde dicha 

posición hasta el contenedor blindado. Durante el tratamiento, a medida que la fuente se mueve 

con velocidad finita, el tiempo de tránsito debe ser compensado por la estación de control del 

proyector de carga diferida automática reduciendo los tiempos en las posiciones activas de 

permanencia para intentar producir una distribución dosimétrica lo más similar posible a la 

planificada. En los tratamientos posoperatorios endometriales con BQT de HDR se utilizan 

tiempos de permanencia relativamente altos y el efecto de la precisión en la medición del 

tiempo de tránsito no es tan crítico, ya que la dosis de tránsito entre posiciones de permanencia 

es insignificante en comparación con la contribución de la posición de permanencia. Una buena 

precisión será una ventaja en medidas in vivo en tratamientos de cáncer de cérvix con catéteres 

intracavitarios e intersticiales. Esto es debido a que se utilizan tiempos de permanencia 

considerablemente más cortos en las posiciones activas de las agujas y las contribuciones de 

tránsito y de desplazamiento entre posiciones de permanencia son considerables [120]. 

Debnath y cols. indicaron resultados para la prueba de repetibilidad utilizando su ISD con una 

variación inferior al 0.35 % en todas las medidas, con una desviación máxima del 0.54 % [97]. 

La respuesta del detector descrita por Jorgensen y cols. en irradiaciones realizadas para la 

prueba de estabilidad a corto plazo fue del 0.6 % [61]. Los valores obtenidos en su estudio son 

muy similares a los resultados en esta investigación, independientemente de si consideramos 

la tasa de cuentas promedio del PSD, las cuentas totales del PSD o la desviación estándar 

relativa del tiempo de permanencia medido. Por otro lado, con una frecuencia de adquisición 

de 10 Hz, la desviación promedio entre el tiempo de permanencia nominal y el medido por el 
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PSD es negativa en todo el rango de tiempos de permanencia (10 segundos–300 segundos). La 

desviación promedio es inferior a 0.04 segundos, coincidiendo con los valores señalados en la 

literatura [117, 118, 122, 123]. En las condiciones de irradiación de este estudio, con una 

frecuencia de adquisición de 20 Hz, se constata que el equipo PRO-DOSE puede medir con 

una desviación inferior al 5 % tiempos de permanencia de tan solo 1 segundo. Para tiempos de 

permanencia más bajos (< 1 segundo), como los que pueden generarse en las agujas en la 

planificación de un tratamiento híbrido (con componentes intracavitaria e intersticial) en el 

caso de la BQT de cérvix, el tiempo de tránsito de la fuente entre posiciones de permanencia 

adyacentes representa una parte significativa del tiempo de permanencia total en las agujas y, 

por ende, aumentaría la incertidumbre en la distribución de la dosis absorbida. Por lo tanto, 

sería conveniente evitar tiempos de permanencia tan bajos [108]. Para estos tiempos de 

permanencia tan cortos (< 1 segundo), la desviación estándar relativa de los tiempos de 

permanencia medidos por el PRO-DOSE es del 4 %, lo que sugiere que la mejor alternativa en 

estas situaciones es establecer una frecuencia de adquisición superior a 20 Hz. 

  

En cuanto a la estabilidad a largo plazo, en un estudio realizado por Jørgensen y cols. 

con ISD se observó una disminución significativa en la sensibilidad con la dosis absorbida 

acumulada en un estudio realizado para la tasa de dosis pulsada, pero no para la BQT de HDR 

[61]. Describieron una desviación estándar de los residuos del ajuste lineal del 1.9 % para la 

sonda utilizada en tratamientos de HDR. En nuestro estudio, la desviación estándar relativa fue 

del 0.8 % para la estabilidad en la sensibilidad de la tasa de cuentas de la señal medida con el 

PSD y del 1.1 % para la estabilidad en la sensibilidad del número de cuentas totales medidas 

en todo el intervalo temporal correspondiente a una misma fuente radiactiva desde que se 

instala hasta su substitución (4 meses). No es factible separar la estabilidad a largo plazo del 

detector de su linealidad. Cada vez que se efectúa un conjunto de medidas de estabilidad a 

largo plazo, la actividad de la fuente ha decaído. Como la tasa de dosis va disminuyendo 

conforme decae la actividad de la fuente, la linealidad del sistema de IVD respecto a la tasa de 

dosis repercute en la medida de estabilidad a largo plazo. Estas medidas de estabilidad se 

podrían haber realizado con diferentes fuentes radiactivas, según se fueran sustituyendo cada 

cuatro meses, cuando tuvieran la misma actividad. No se optó por este planteamiento para no 

extender la realización de estas medidas mucho en el tiempo. Otra opción hubiera sido realizar 

las medidas a distancias más cortas conforme decaía la actividad de la fuente (para mantener 

la misma tasa de dosis), pero se habría introducido una mayor incertidumbre debido a la 
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correspondiente al posicionamiento radial de la fuente radiactiva y a la dependencia de la 

energía del PSD.  

   

La SNR es un aspecto importante en la detección de señales porque compromete la 

diferenciación entre posiciones de permanencia adyacentes. A medida que la actividad de la 

fuente decae, la SNR se reduce, al igual que la capacidad para diferenciar posiciones de 

permanencia consecutivas con tasas de dosis absorbida similares. Una opción en estos casos 

sería usar varios detectores, como propone Guiral y cols. [94]. En su estudio comprobaron que 

la SNR aumenta si se tienen en cuenta de forma conjunta las señales de varios detectores. Sin 

embargo, la sensibilidad del sistema PRO-DOSE en términos de la SNR es excelente con la 

distancia de referencia utilizada en las medidas (separación del PSD de 4 cm respecto a la 

posición de la fuente) para todo el rango de RAKR investigado. Esta distancia de calibración 

es mayor que la separación entre el detector y la fuente radiactiva en las medidas en pacientes, 

lo que garantiza que la SNR en estos casos clínicos sea mucho mayor que los valores indicados 

en la sección de SNR. Aunque Debnath y cols. indicaron una SNR más alta para su ISD, la 

dependencia energética de este tipo de detector es una desventaja importante en comparación 

con el PSD en el presente estudio [97]. Mientras que el ruido en la señal es un parámetro 

importante para diferenciar posiciones de permanencia consecutivas, el ruido del fondo es 

relevante para diferenciar del fondo una posición activa lejos del PSD. Las fluctuaciones de 

la señal del PSD medidas tanto con la fuente en posición de irradiación (ruido de la señal) 

como con la fuente retraída en el contenedor (ruido del fondo) fueron constantes para 

todo el rango de RAKR utilizado en la práctica clínica. El ruido de la señal de nuestro 

detector es, en la práctica, independiente de la actividad de la fuente o de la tasa de dosis 

absorbida. 

   

En algunos tratamientos de BQT se pueden utilizar tiempos de permanencia 

considerablemente bajos. Por ejemplo, en aplicaciones de BQT intersticial del cuello uterino, 

en las que los tiempos de permanencia por debajo de 10 segundos son comunes en las 

posiciones activas dentro de los catéteres intersticiales. Estas medidas están condicionadas por 

la frecuencia de adquisición utilizada. Esta última, se puede modificar en un rango de 

frecuencias, pero se ha de tener en cuenta que al incrementar la frecuencia de adquisición se 

aumenta el ruido. La configuración habitual para medidas en pacientes era con 10 Hz (una 

adquisición cada 100 milisegundos), pero se puede aumentar a 20 Hz (una cada 50 
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milisegundos). Para tiempos de permanencia inferiores a 6.4 segundos, para mantener una 

desviación de las cuentas totales por debajo del 2 %, sería necesaria una frecuencia de 

adquisición más alta para evitar la limitación de la frecuencia de muestreo establecida por el 

teorema de Nyquist [124]. Sin embargo, como los tratamientos HDR posoperatorios 

endometriales con cilindros vaginales utilizan tiempos de permanencia relativamente altos 

(muy superiores a 6.4 segundos) en comparación con los tiempos de permanencia de las 

posiciones activas de las agujas en las aplicaciones híbridas (aplicaciones con componentes 

intersticial e intracavitaria) del cuello uterino, la limitación en la linealidad del número de 

cuentas totales con la dosis absorbida no es tan relevante.    

   

Es importante poder verificar los tiempos de permanencia en las diferentes tasas de 

dosis absorbida que encontramos en los tratamientos de BQT. El inicio y el final de cada tiempo 

de permanencia se calculan restando los dos tiempos consecutivos en los que ocurren cambios 

bruscos en la tasa de dosis absorbida. Por tanto, la linealidad de la tasa de cuentas con la tasa 

de dosis absorbida afecta directamente a las medidas del tiempo de permanencia. En el estudio 

de Jorgensen y cols. se obtuvo una desviación porcentual de alrededor del 3 % en la linealidad 

de la dosis absorbida para su ISD de alto Z utilizado en BQT HDR [61]. Ishikawa y cols. 

utilizaron un método diferente para modificar la tasa de dosis, mediante la variación de la 

distancia del detector a la fuente [106]. Este método no es válido, ya que el espectro de 

radiación del haz de Ir-192 se modifica con la distancia a la fuente y parte de la desviación 

obtenida era debida a la dependencia energética del detector y no a la linealidad del sistema. 

La desviación porcentual de la tasa de cuentas obtenida mediante el detector PSD 

utilizado en el presente estudio fue inferior (2 %) para todo el rango de actividades de la 

fuente indicado (similar al rango de actividades de la fuente indicado por Jorgensen y cols. 

[61]). 

   

La media de las diferencias absolutas entre los tiempos de permanencia planificados y 

medidos indicados por Johansen y cols. fue de −0.02 segundos, mientras que en el presente 

estudio se obtuvo una media menor de −0.003 segundos. La desviación estándar de las medidas 

efectuadas con el sistema PRO-DOSE es de 0.21 segundos, mientras que estos autores 

informaron de un valor de solo 0.06 segundos. Su frecuencia de adquisición más alta 

probablemente sea la razón de esta diferencia en la desviación estándar [108]. Los tiempos de 

permanencia medidos con mayores diferencias (0.55 segundos) respecto a los tiempos 
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planificados pueden estar relacionados con posiciones de permanencia adyacentes con una tasa 

de cuentas (tasa de dosis) similar, lo que podría causar una mala diferenciación de ambas 

posiciones y, en consecuencia, de sus correspondientes tiempos de permanencia. No obstante, 

es importante señalar que la máxima diferencia en el tiempo total de tratamiento fue inferior al 

0.3 % en todos los pacientes medidos. La precisión promedio indicada por Debnath y cols. fue 

del 0.09 %, mientras que la desviación porcentual de todos los tiempos de permanencia 

medidos en este estudio fue inferior al 0.01 % [97]. 

  

Una de las limitaciones del presente estudio fue la eficiencia de detección. De las 121 

posiciones de permanencia medidas en 13 casos (10 %), la fuente de Ir-192 produjo una tasa 

de dosis absorbida en el PSD muy similar en algunas posiciones de permanencia adyacentes y, 

por tanto, no pudieron ser diferenciadas. La señal de tallo (stem effect) condiciona la SNR y 

esta última afecta la diferenciación entre posiciones de permanencia adyacentes. Estamos 

desarrollando un procedimiento para caracterizar la señal de tallo en términos de respuesta 

angular y de distancia para mejorar los resultados indicados. Aunque la eficiencia de 

detección del sistema PRO-DOSE fue solo del 89 %, es mayor que la indicada en estudios 

previos [108]. La mediana de las diferencias de tiempo de permanencia entre los tiempos 

medidos y planificados en la primera y última posición de permanencia fueron de 0.1 y 0.06 

segundos en nuestro estudio, lo que coincide con los resultados de Fonseca y cols. en un estudio 

reciente [110]. Estos autores describieron diferencias inferiores a 0.05 segundos para todas las 

posiciones de permanencia, excepto para la primera y la última posición. En la primera posición 

de permanencia, observaron una diferencia máxima de 0.15 segundos. Este hallazgo sugiere 

que el sistema de BQT de carga remota no está considerando correctamente la compensación 

del tiempo de tránsito en la posición de permanencia más distal. La excelente linealidad en la 

tasa de cuentas y en las cuentas totales con el tiempo de permanencia del sistema PRO-

DOSE se replicó en las medidas con pacientes, apoyando la fiabilidad del uso del equipo 

PSD en entornos clínicos. Este aspecto sugiere como nueva hipótesis que el sistema PRO-

DOSE podría ser útil como herramienta de CC en términos de verificación del tiempo de 

permanencia para tratamientos de BQT.  

 

Por otro lado, se ha de tener en cuenta que según el REAL DECRETO 1566/1998, de 

17 de julio, por el que se establecen los criterios de calidad en RT, es obligatorio realizar una 

verificación de los tiempos de tratamiento calculados por el planificador [125]. Dicha 
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verificación se puede realizar mediante el sistema PRO-DOSE de una forma más fiable 

que mediante un cálculo secundario, ya que para realizar estos cálculos es necesario presuponer 

un determinado valor de RAKR (que podría no ser la real, por diferentes fuentes de error). 

   

En el proceso de calibración del PSD, en lugar de utilizar una calibración indirecta 

utilizando la intensidad de kerma en aire para determinar la dosis absorbida en agua, mediante 

la transferencia a través del formalismo AAPM TG43 [95, 99], se desarrolló en uno de los 

artículos de la presente tesis un procedimiento más rápido, robusto y directo para la 

determinación de la dosis absorbida. Este es un nuevo método que, según nuestro 

conocimiento, no ha sido descrito anteriormente para la calibración de IVD. La principal 

ventaja de este procedimiento, mediante un maniquí de PMMA de reducidas 

dimensiones, es que la calibración del PSD puede realizarse sin utilizar las cubas de agua 

de grandes dimensiones (50 cm x 50 cm x 50 cm) que utilizamos en los servicios de RT para 

analizar haces de radiación en agua en las tres dimensiones. De esta forma, optimizamos el 

tiempo dedicado a la calibración previa a cada tratamiento, ya que el montaje de dicho 

equipamiento puede durar alrededor de una media hora. Todo el procedimiento descrito para 

la calibración mediante el mini maniquí de PMMA presentado en esta tesis requiere menos de 

10 minutos y puede realizarse antes de cada tratamiento de BQT sin alterar apenas el flujo 

asistencial. 

  

Según la comparación de la tabla de dosis absorbida en agua (tabla away-along) 

para la fuente de HDR de Ir-192, el uso del PSD para IVD requiere unos factores de 

corrección por dependencia energética mucho menores que los de otros detectores [52, 

61, 95]. Las diferencias obtenidas (2.3 ± 2.1) % (k = 1) en este estudio son mucho menores que 

las desviaciones indicadas con un ISD por otro grupo en Ir-192, que obtuvo desviaciones de 

(5.2 ± 4.7) % (k = 1) [95]. Las diferencias porcentuales (8.6 %) obtenidas con detectores 

microMOSFET por Ruiz-Arrebola y cols. también son mucho más altas que los valores 

obtenidos con PSD en este estudio [52]. Las correcciones de dependencia energética necesarias 

para un cristal de ZnSe:O indicadas por Jørgensen y cols., en las que la dependencia energética 

cambió en un 50 % de 20 a 40 mm, también son mucho más elevadas que los valores obtenidos 

en el presente estudio. Estos resultados corroboran la baja dependencia energética del PSD 

respecto a los ISD y los microMOSFET, haciéndolo compatible con IVD para BQT HDR 

[61]. 
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Debido a la simetría cilíndrica del centellador, es razonable esperar una menor 

dependencia angular para las medidas obtenidas por irradiaciones alrededor del PSD en el 

plano axial en comparación con el plano azimutal. Esta hipótesis queda demostrada con los 

valores medidos en ambas configuraciones (axial y azimutal). La pequeña dependencia angular 

axial está relacionada con el ensamblaje del PSD, porque es una tarea compleja lograr una 

alineación perfecta del centellador y la fibra óptica en el proceso de pegado (gluing). La 

dependencia angular del PSD en el plano azimutal mostró una señal creciente cuando se 

irradiaba en ángulos cercanos a la sonda de fibra óptica (ángulos de 10° y 350° y, en menor 

medida, ángulos de 30° y 330°) debido a un mayor efecto tallo, haciendo ineludible aplicar una 

corrección para esos ángulos. Por otro lado, la señal del PSD fue similar para las irradiaciones 

provenientes de la punta distal del centellador (ángulos de 170° y 190°) a las medidas en 

ángulos de 50° a 310°. Aunque desde los trabajos de Lambert y cols. se conoce que la 

dependencia angular azimutal del PSD puede reducirse acortando la longitud del centellador a 

expensas de una reducción en la señal, lo que no se había publicado hasta la fecha es que para 

ángulos próximos a la sonda el efecto tallo condiciona la dependencia angular [65]. La 

caracterización con una fuente de Ir-192 de la dependencia angular azimutal del centellador 

BCF-12 utilizado en este estudio mostró valores muy similares a los resultados obtenidos por 

otros autores, considerando las incertidumbres de las medidas correspondientes [82, 85]. La 

dependencia angular axial obtenida con nuestro detector también fue similar a los valores 

recientes indicados por el grupo de Ferrer y cols. [81]. Esta es la primera vez que se 

observaron desviaciones de dependencia angular de un PSD para configuraciones tanto 

axiales como azimutales con irradiaciones efectuadas mediante una fuente de Ir-192.  

   

Los PSD generalmente se calibran a temperatura ambiente (en nuestro caso, el búnker 

de BQT tiene una temperatura bastante estable de alrededor de 25 °C) y luego se utilizan para 

IVD a aproximadamente 37 °C. La calibración se realiza a temperatura ambiente debido a los 

inconvenientes prácticos de mantener un maniquí de grandes dimensiones a temperatura 

corporal. En uno de los artículos de la presente tesis se muestra que el sistema PRO-DOSE 

presenta una dependencia con la temperatura de (−0.19 ± 0.02) %/°C.  

 

Si se realizan medidas en una paciente (a una temperatura próxima a los 37 °C), el 

detector tendrá una señal un (2.28 ± 0.24) % más baja que la obtenida a la temperatura de 
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calibración. Por tanto, sería conveniente aplicar dicho factor de corrección para corregir la 

lectura por la dependencia con la temperatura del PSD. Una alternativa a los PSD, los ISD de 

elevado número atómico, muestran una dependencia con la temperatura mucho mayor, del 

orden de −1.4 %/°C en el estudio de Jørgensen y cols. [61]. 

 

Como se indica en la investigación de Wootton y cols., las medidas con pares de PSD 

muestran que la dependencia de la temperatura para estos detectores construidos con fibras 

centelleantes similares es casi idéntica [86]. Por lo tanto, podemos asumir que la dependencia 

de la temperatura de un PSD BCF-12 es una buena estimación para un conjunto de detectores 

si se respeta un procedimiento uniforme de fabricación de PSD [80]. 

 

Otros PSD de BCF-12 irradiados con diferentes fuentes de radiación también han 

mostrado dependencias de temperatura negativas de −0.15 %/°C (50 kVp) [88], −0.09 %/°C 

(Co-60) [86], −0.225 %/°C (6 MV, 15 MV) [84], −0.263 %/°C (50–150 kVp) [89], −0.25 %/°C 

(6 MV, 10 MV, 15 MV, Co-60) [83], −0.18 %/°C (6 MV) [90], y −0.18 %/°C (6 MV FFF) 

[82]. El valor promedio de todos estos trabajos es alrededor de −0.2 %/°C, que coincide con el 

valor obtenido en el presente trabajo considerando la incertidumbre asociada.  

 

La corrección manual de la diferencia entre las temperaturas de calibración y de 

las pacientes para IVD es sencilla utilizando los resultados obtenidos, con los que se puede 

determinar y aplicar un factor de corrección al coeficiente de calibración del detector. 

Una vez aplicado el factor de calibración corregido, si el paciente de la medición in vivo tiene 

una temperatura ligeramente diferente de la normotermia, la baja dependencia de temperatura 

del PSD BCF-12 asegura una modificación insignificante del factor de corrección. Por ejemplo, 

una variación de 1 °C en la temperatura del paciente resultaría en una variación de ± 0.2 %, 

que es perfectamente asumible.  

 

La fortaleza del método utilizado para las medidas de dependencia de temperatura en 

este estudio fue el uso de dos sensores de temperatura, uno por encima del PSD y otro por 

debajo, para caracterizar mejor la temperatura del PSD.  

 

Para aplicaciones de BQT ginecológica in vivo, un único factor de corrección o 

calibración para la normotermia de ~37 °C debería ser suficiente. La temperatura rectal puede 

considerarse similar a la vaginal. La temperatura rectal de una mujer adulta sana tiene una 
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desviación estándar de 0.36 °C [126]. Considerando dos desviaciones estándar, podríamos 

asumir que la temperatura vaginal de cualquier paciente es de aproximadamente 37 °C con una 

incertidumbre de 0.7 °C (k = 2). Según nuestros resultados, para la dependencia de temperatura 

del PSD, esta incertidumbre se traduciría en una incertidumbre inferior a 0.2 % en la señal para 

BCF-12. Este valor es menor que otras incertidumbres de IVD (por ejemplo, incertidumbre en 

la ubicación del detector por la dificultad de una colocación reproducible, incertidumbres en la 

dependencia angular o en el factor de calibración).  

 

Una limitación del presente estudio es la alta incertidumbre del posicionamiento 

experimental de la fuente en el catéter a distancias cortas entre la sonda del detector y la fuente 

de Ir-192 en las pruebas de dependencia energética y angular. La fuente podría posicionarse en 

la dirección del catéter con una precisión de 1 milímetro por el proyector de fuentes de carga 

diferida automática. Sin embargo, debemos asumir otra incertidumbre debida a la conexión del 

catéter al tubo de transferencia, ya que, por construcción, los catéteres plásticos utilizados 

tienen cierto margen en su conexión con las sondas de transferencia. En el caso de las medidas 

realizadas para caracterizar la dependencia energética, a distancias cortas esta incertidumbre 

se traduce en grandes incertidumbres en la tasa de dosis absorbida. Una incertidumbre en el 

posicionamiento de un milímetro, considerando una separación de la fuente radiactiva de 1 

centímetro respecto al PSD, daría lugar a un ± 20 % de desviación en la tasa de dosis aplicando 

la ley del inverso del cuadrado de la distancia. 

  

Para mejorar los resultados experimentales sería conveniente que los principales 

proveedores de proyectores de carga diferida automática (Eckert&Ziegler, Varian y Elekta) 

diseñen catéteres específicos para realizar medidas de investigación en condiciones del informe 

AAPM TG43, con una longitud total suficiente para garantizar dispersión total, rígidos para 

evitar oscilaciones al avanzar la fuente (que producirían variaciones de la distancia relativa 

fuente-PSD), y de un lumen interno suficientemente delgado para minimizar la incertidumbre 

en el posicionamiento radial de las medidas. Con el material de uso clínico disponible, como 

son las agujas plásticas 4F de 294 mm de longitud, no se pueden conseguir unas condiciones 

de dispersión total. Además, aunque estas agujas tienen un diámetro interno reducido, no son 

rígidas y no podemos evitar cierta flexibilidad lateral, por mucha tensión que apliquemos en 

los extremos. 
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Esta investigación debería proseguir con la generación de software del fabricante 

del prototipo que realice automáticamente los siguientes pasos: 

 

 Primero, la capacidad para importar el plan de tratamiento del planificador y obtener 

de este los diferentes tiempos de permanencia por posición activa de cada canal y la 

contribución en tasa de dosis en el punto efectivo del PSD debida a cada posición de 

permanencia de la fuente radiactiva.  

 

Segundo, generar a partir de las posiciones relativas PSD-fuente (distancia y ángulo 

relativos) de cada posición de permanencia los factores de corrección correspondientes para 

aplicar a cada señal medida. Dichos factores deberían incluir la dependencia con la 

temperatura, la dependencia angular azimutal, la dependencia con la energía obtenida a partir 

de la comparación de las tablas away-along y el factor de calibración de la sonda utilizada.  

 

Tercero, desarrollar unos niveles de alerta y de acción en función de las incertidumbres 

asociadas a los factores anteriores. 

 

 Por último, se debería desarrollar por parte de la casa comercial de los proyectores de 

carga diferida la posibilidad de interactuar con los equipos de BQT, de modo que, ante la 

superación de los niveles de acción por discrepancia entre la señal medida y la planificada, se 

interrumpa el tratamiento para verificar qué provoca esa diferencia.  

 

Los tres primeros puntos dependen solo de la start-up proveedora del prototipo 

utilizado en la presente tesis y, aunque requerirá una cantidad de recursos considerable, parece 

factible. El último punto, relativo a interactuar con los proyectores de carga diferida mediante 

el programa de IVD, depende de los fabricantes de proyectores de carga diferida automática 

para BQT. 

  

Las posibilidades de colocación de las sondas de IVD en la paciente son escasas y se 

reducen a catéteres y agujas comerciales que no se utilicen para el tratamiento. Si se usa un 

aplicador multicanal para irradiar el CTV de recidivas vaginales, solo podremos usar los 

catéteres que no se vayan a utilizar para irradiar el CTV. Lo mismo sucede en los tratamientos 
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de cérvix con aplicadores tipo Fletcher o anillo, en los que se deberían utilizar catéteres que no 

se vayan a utilizar para la fuente radiactiva para insertar el detector de centelleo. 

 

 En aplicadores del tipo cilindro vaginal los fabricantes no han habilitado un canal para 

colocar una sonda PSD. Por esta razón, en el presente trabajo se han perforado los cilindros 

vaginales para alojar el dosímetro PSD. No obstante, sería recomendable que los principales 

proveedores de aplicadores de BQT dispusieran opciones en este sentido, para facilitar la 

implantación de la IVD puntual. Esta posibilidad no es muy compleja de implementar, ya que 

la mayoría de los dosímetros puntuales que se han desarrollado en trabajos de investigación se 

han diseñado para poderse introducir en agujas o catéteres delgados 6F y, por tanto, tienen 

diámetros externos inferiores a 1 mm en su mayoría. Los fabricantes de equipamiento para 

BQT, teniendo en cuenta estas dimensiones, podrían ofrecer una gama de aplicadores que 

incorporen cavidades para realizar IVD.  

  

A lo largo de los últimos años, se ha comprobado que introducir la sonda PSD en 

catéteres rectales o vesicales (producidos con una vía adicional para el dosímetro) no 

proporciona buenos resultados debido a la incertidumbre en el posicionamiento del detector, 

ya que, aunque dotemos a dichas sondas de marcadores radiopacos para obtener la posición del 

PSD en el momento de la adquisición de las imágenes de TC, no podremos controlar su 

posición intrafracción a posteriori [19, 20, 23, 31, 32, 36, 38, 53]. 

 

El impacto clínico del uso del sistema PSD en la práctica diaria de la BQT representaría 

la solución a la obligación de realizar una verificación de los tiempos de tratamiento calculados 

por el planificador, como se indica en el REAL DECRETO 1566/1998, de 17 de julio, por el 

que se establecen los criterios de calidad en RT [125]. Las pacientes se beneficiarían de 

tratamientos de BQT más seguros al implementar este sistema de monitorización de los 

tiempos de tratamiento. Basta con revisar la literatura relativa a los errores y accidentes que 

se han producido en BQT para comprobar que el uso de IVD habría evitado un gran número 

de estas incidencias [12].  

 

La viabilidad, en términos de coste-beneficio, de implementar un sistema de IVD 

como el presentado en el entorno clínico es clara. Los costes asociados con la adopción de 

esta tecnología son una pequeña inversión inicial para adquirir el equipo lector, y las sondas 
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con PSD, como elemento fungible, pueden tener un precio muy asequible, puesto que son 

materiales muy baratos (fibra óptica de PMMA y fibra centelleante de poliestireno). Otros 

sistemas de IVD comerciales, como los basados en tecnología MOSFET, tienen un coste 

superior, ya que no se plantean las sondas como partes fungibles. Además, como se trata de 

detectores con una composición química no equivalente a agua, los factores de corrección son 

mucho mayores y, en consecuencia, sus incertidumbres asociadas. Esto supone un claro 

inconveniente para su incorporación en la práctica clínica.  

  

Con objeto de mejorar la precisión en el posicionamiento del PSD, una innovación 

tecnológica reciente: el tracking electromagnético, podría integrarse en la sonda junto al 

detector. Esta es una perspectiva atractiva, ya que solo requiere añadir al extremo de la sonda, 

adyacente al PSD una microantena pasiva para poder detectar desde el exterior de la paciente 

la posición exacta del PSD mediante un sistema de generación y lectura de campo 

electromagnético [99]. Estos sistemas se han probado extensivamente en la fuente de 

comprobación de proyectores automáticos de fuentes de HDR y han ofrecido resultados 

prometedores [127-132]. La combinación de esta tecnología, tanto en la sonda PSD como en 

la fuente de comprobación, podría automatizar completamente el proceso de los factores de 

corrección (de las dependencias angular y energética del detector) en tiempo real y mejorar su 

precisión en relación con los valores de las distancias y los ángulos relativos fuente-PSD 

obtenidos con las imágenes de TC. La precisión es importante, ya que para distancias inferiores 

a 1 centímetro la incertidumbre debida al posicionamiento de la fuente radiactiva y del detector 

pueden superar el 20 % por milímetro.  

 

Se ha de tener en cuenta que, si hemos calculado el tratamiento mediante el formalismo 

AAPM TG43 (como hace la inmensa mayoría de usuarios de BQT a nivel internacional), las 

medidas de la señal realizadas en paciente serán sistemáticamente inferiores a las obtenidas en 

la planificación, ya que la calibración se realiza en condiciones de dispersión total, emulando 

la esfera de 40 cm de radio de agua que se propone en el informe AAPM TG43, y la paciente 

tiene unas dimensiones mucho menores. No obstante, esta discrepancia será <1 % para 

tratamientos de la zona pélvica (cérvix y endometrio). En los casos en que se calcule el plan de 

tratamiento mediante algoritmos basados en modelos (MBCA), los resultados deberían ser más 

similares a los planificados [133]. 
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CONCLUSIONES 

 
Las conclusiones de la presente tesis en cuanto al sistema de dosimetría in vivo mediante 

detector plástico de centelleo desarrollado son: 

 
1. Tiene un excelente comportamiento en las medidas de precisión y repetitividad de los 

tiempos de permanencia. Esta característica del sistema de dosimetría in vivo utilizado 

supone una ventaja de cara a futuras medidas in vivo en tratamientos de cáncer de cérvix 

con componente intersticial y tiempos de permanencia bajos en las agujas vectoras de 

braquiterapia. 

 

2. La baja desviación estándar relativa en la estabilidad a largo plazo de la sensibilidad de 

la tasa de cuentas medida con el dosímetro es comparable a la de otros sistemas de 

dosimetría in vivo. 

 

3. La sensibilidad del sistema en términos de la relación señal-ruido y su linealidad son 

excelentes para todo el rango de actividades de la fuente radiactiva de Ir-192 de alta 

tasa de dosis en su vida útil. 

 

4. La eficiencia de detección de posiciones de permanencia adyacentes es superior a la 

indicada en estudios previos por otros autores y sugiere que el sistema podría resultar 

muy útil como herramienta de control de calidad en términos de verificación de los 

tiempos de permanencia de los tratamientos de braquiterapia. 

 

5. La dependencia energética del detector se ha caracterizado mediante comparación con 

la tabla de dosis en agua de consenso y se han obtenido resultados superiores a los 

indicados por otros autores con otros equipos, lo que corrobora la baja dependencia 

energética del detector de centelleo utilizado.  

 

6. Después de realizar la corrección por efecto tallo, la dependencia angular del detector 

investigado muestra valores compatibles con la dosimetría in vivo. 
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7. La dependencia con la temperatura del detector de centelleo estudiado coincide con los 

valores publicados por otros autores que utilizaron otras fuentes de radiación. 

 

8. Se ha presentado y evaluado en términos de incertidumbre asociada un procedimiento 

de calibración robusto y ágil del sistema de dosimetría in vivo, utilizando simulaciones 

Monte Carlo para obtener los factores necesarios. 

 

9. Por todas las características anteriores, el detector de centelleo plástico desarrollado 

parece el más idóneo para medidas in vivo en pacientes en braquiterapia ginecológica. 

 

10. Su utilización extensiva como sistema de control de calidad lo hace más que deseable 

en la práctica clínica. 
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