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Introducción

La Medicina Nuclear es una especialidad médica que usa radionúclidos y trazado-
res moleculares con el fin de estudiar fisioloǵıa y morfoloǵıa de diferentes enfermedades,
aśı como los procesos bioqúımicos y celulares involucrados en las mismas, para mejorar su
diagnóstico y terapia [1]. En las exploraciones que se realizan en este ámbito, al paciente
se le administra un radiofármaco por v́ıa oral o intravenosa. Si se trata de un proceso de
diagnóstico, la radiación emitida es detectada mediante detectores que permiten adqui-
rir las imágenes diagnósticas correspondientes al órgano bajo estudio. En el caso de la
terapia, el radiofármaco se encarga de regular el funcionamiento del órgano, si se trata
de una enfermedad benigna [2], y si es cáncer, elimina el tejido remanente del carcino-
ma [3]. Las diferentes tecnoloǵıas de detección de la radiación que se pueden encontrar
en estos estudios son: la gamma-cámara, la tomograf́ıa por emisión de fotones (SPECT),
la tomograf́ıa por emisión de positrones (PET), y los más recientes sistemas de imágenes
multimodales SPECT/TC y PET/TC que combinan la tomograf́ıa axial computarizada
(TC) con el SPECT y con el PET, respectivamente.

En las exploraciones de Medicina Nuclear las fuentes radiactivas más usadas son emiso-
res de radiación gamma y de positrones. Los radionúclidos emisores gamma más utilizados
son: 57Co, 67Ga, 99Mo, 99mTc, 111In, 123I, 127Xe, 131I, 133Xe y 201Tl. Las enerǵıas de los
fotones emitidos por estas fuentes vaŕıan entre 100 keV y 800 keV. Los emisores de posi-
trones más usados son: 11C, 13N, 15O, 18F, 88Ga y 82Rb. Los positrones más energéticos
emitidos por estas fuentes tienen enerǵıas que vaŕıan desde 0.6 MeV hasta 3.4 MeV [4].
Según el tipo de examen realizado los radionúclidos más utilizados son los siguientes: en
pulmón, 67Ga, 99mTc, 127Xe y 133Xe; en hueso, 67Ga y 99mTc; en riñón, 67Ga, 99mTc y 131I;
en cerebro, 15O, 18F, 99mTc y 123I; en corazón, 201Tl, y en tiroides, 99mTc, 123I y 131I [4].

Al tratarse de fuentes no selladas, se puede producir una exposición externa y un
potencial riesgo de contaminación interna en el personal que se encarga de administrar
el radiofármaco y el público en general. Para garantizar la protección radiológica de los
trabajadores expuestos, los centros de Medicina Nuclear deben implementar programas
de protección y vigilancia radiológica ocupacional, mediante los cuales se verifica que
la dosis efectiva total recibida por el personal se encuentre por debajo de los ĺımites
establecidos [5–9].

En el caso de los pacientes que son tratados con radionúclidos, una cuestión funda-
mental es la determinación de la cantidad de actividad óptima de radiofármaco que debe
administrarse. Para ello existen dos metodoloǵıas: la primera es conocida como el méto-
do de dosis fijas y se basa en unos valores de actividades fijas que han sido establecidos
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emṕıricamente y que se encuentran en protocolos cĺınicos [2,3,10]; la segunda consiste en
realizar un cálculo dosimétrico espećıfico [2,3,10,11]. En la actualidad hay un debate sobre
cuál de las dos metodoloǵıas debe ser aplicada, debido a que existen muchas variables que
pueden afectar el éxito de la terapia [10,12]. En algunos páıses de la Comunidad Europea
el enfoque dosimétrico es obligatorio [10].

Cuando se realiza el cálculo dosimétrico existen dos criterios para determinar la activi-
dad óptima que se suministra al paciente. El primero considera que la dosis en la médula
ósea no debe ser mayor de 2 Gy [13–17], mientras que el segundo asume que la dosis
máxima en el tejido remanente no debe superar los 300 Gy [10,11,17–19].

Cuando el radionúclido ingresa al organismo se deposita en un órgano o tejido, deno-
minado órgano fuente (S), el cual irradia los demás tejidos y órganos del cuerpo, llamados
órganos blanco (T); por tanto, los valores de las dosis absorbidas en cada órgano son
diferentes. El comité de Medical Internal Radiation Dose (MIRD), de la Sociedad de
Medicina Nuclear americana, y la International Commission on Radiological Protection
(ICRP) han sido los grupos que han desarrollado la fundamentación de la dosimetŕıa inter-
na y la metodoloǵıa de cálculo propia para la estimación de las dosis antes mencionadas.
Usualmente, para el cálculo de dosis en pacientes se sigue el esquema tipo MIRD [18,20],
mientras que para el caso de personal ocupacionalmente expuesto se utiliza la prescripción
del ICRP [6, 20, 21]. Las dos metodoloǵıas son idénticas pero se diferencian en la nomen-
clatura y los procedimientos de aplicación. En este trabajo hemos seguido el primero de
ellos que establece que la dosis absorbida en un órgano blanco puede expresarse como

DT =
∑

S

D(T← S) , (1)

donde la suma se extiende a todos los órganos fuente involucrados y D(T← S) es la dosis
depositada en el órgano T por la radiación emitida desde el órgano S. Ésta viene dada
por [18,20,22,23]

D(T← S) = ÃS · S(T← S) , (2)

donde ÃS es la actividad total acumulada en el órgano fuente y S(T ← S) es la dosis
absorbida en el órgano blanco por unidad de actividad acumulada.

La actividad acumulada en el órgano fuente es una magnitud que depende del tiempo
transcurrido desde la administración del radiofármaco al paciente y se determina a partir
de mediciones realizadas tras dicha administración. Esas medidas pueden llevarse a cabo
mediante [18] cuantificación en base a imágenes obtenidas con una gamma-cámara planar,
un SPECT o un PET, medidas directas in vivo de cuerpo entero o de órganos espećıficos,
o determinaciones in vitro en muestras biológicas o en excretas. Sin embargo, la precisión
de estas mediciones está limitada por múltiples fuentes de incertidumbre. Por ejemplo
para el caso de las mediciones in vivo e in vitro pueden presentarse errores producidos por
inexactitudes en la determinación de la contaminación del maniqúı f́ısico, incertidumbres
en los parámetros geométricos definidos en la calibración detector-maniqúı f́ısico (con
respecto a los reales entre el detector y el órgano espećıfico), inestabilidades electrónicas
del sistema de medición o una mala selección del tiempo de adquisición de datos [12]. Para
el caso de la cuantificación de la actividad a partir de imágenes, el resultado puede verse
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afectado por limitaciones en la resolución de enerǵıa, degradación de la resolución espacial
o ruido estad́ıstico asociado con bajas tasas de conteo; en todos los casos pueden aparecer
también incertidumbres asociadas a una incorrecta determinación de la atenuación [18].

Por su parte, el valor de S(T← S) depende de las caracteŕısticas f́ısicas del radionúcli-
do. Para el caso de un radionúclido que emite radiación monoenergética de un sólo tipo
viene dado por [18,20,22,23]

S(T← S) = Etotal · Φ(T← S) , (3)

donde Etotal es la enerǵıa total emitida por el radionúclido en cada desintegración y
Φ(T ← S) es la denominada fracción de absorción espećıfica (SAF) que se define como
[12,18,22]:

Φ(T← S) =
1

mT

· ET

ES

. (4)

Aqúı mT representa la masa del órgano blanco, ET la enerǵıa depositada en ese órgano y
ES la enerǵıa emitida por el órgano fuente. Cuando un radionúclido emite más de un tipo
de radiación, o part́ıculas del mismo tipo con diferentes enerǵıas, el valor de S(T← S) se
obtiene sumando los valores obtenidos al aplicar la ecuación (3) a cada una de ellas.

Las SAF se calculan mediante simulación Monte Carlo (MC) usando como geometŕıa
maniqúıes antropomórficos matemáticos o voxelizados. En los primeros, los órganos están
representados mediante formas geométricas simples, tales como planos, conos, cilindros,
elipsoides, etc. [22, 24–29], mientras que los maniqúıes voxelizados son obtenidos a partir
de imágenes de resonancia magnética o de tomograf́ıa computarizada [30–50].

Los cálculos a los que se hace referencia han sido realizados con códigos de simulación
MC propios [22, 25, 31, 32, 39–41] o bien con distintas versiones de MCNP [27, 28, 42, 43],
EGS4 [37, 38, 44, 45], GATE/Geant4 [48] y PENELOPE [29]. Los radionúclido más estu-
diados son emisores de fotones y en muchas de estas simulaciones solo se ha considerado
el transporte de los mismos [22, 25, 27–29, 31, 39–41, 48]; algunos trabajos más recientes
han incluido también el seguimiento de los electrones secundarios [27, 29,44,49,50].

Al comparar los resultados de las SAFs obtenidos por diferentes autores, se han en-
contrado diferencias significativas en las siguientes situaciones:

(i) cuando existen diferencias en la geometŕıa de los maniquies debidas a variaciones
en las masas de los órganos, formas de los mismos y/o distancias entre ellos [27–29,
31,39–41,43–45,48];

(ii) cuando las secciones eficaces para los diferentes procesos de interacción o los algorit-
mos de transporte de electrones usados por los códigos MC con los que se realizan
los cálculos son diferentes [29, 32,44,51], y/o

(iii) cuando se considera o no el transporte de electrones secundarios, los cuales juegan un
rol importante en el caso de que el órgano fuente y el blanco coincidan [29,44,49–51].
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En general las diferencias más grandes se presentan en los cálculos para donde las
enerǵıas de los fotones involucrados son inferiores a 100 keV y los órganos blanco son
pequeños y están distantes de la fuente [27–29, 31, 39, 41, 48, 49, 51, 52]. Esas diferencias
pueden llegar a ser de más de un orden de magnitud para enerǵıas inferiores a 50 keV.
En estas circunstancias la enerǵıa depositada en el órgano blanco presenta incertidumbres
relativas muy grandes, por encima del 30 %, debido a la baja estad́ıstica. Esto es inherente
a la propia simulación y puede resolverse o bien incrementado adecuadamente el tiempo
de cálculo o bien usando técnicas de reducción de varianza (TRV) que son procedimientos
que permiten reducir la incertidumbre de los resultados MC sin incrementar el tiempo de
simulación.

De acuerdo con la información disponible, solo en los trabajos de Qiu et al. [28], Xu
y Chao [45] y Wayson et al. [51] se han utilizado TRV en el cálculo de SAF. Qiu et
al. [28] utilizan una TRV que denominan pointing probability with force collision en una
versión modificada del código MCNP. Sin embargo, las incertidumbres relativas obtenidas
en algunos órganos blanco continúan siendo grandes para enerǵıas inferiores a 30 keV.
Xu y Chao [45] mencionan que hacen uso de algunas TRV pero no dan detalles de las
mismas. Wayson et al. [51], por su parte, utilizan el método de MC de fotón invertido (o
adjunto). Este método se basa en el teorema de reciprocidad que establece que la SAF
obtenida para una combinación dada de órganos fuente-blanco es equivalente a la SAF
calculada intercambiando la fuente con el blanco [25,51,53]. Wayson et al. concluyen que
esta metodoloǵıa permite reducir las incertidumbres en muchos de los casos, salvo en
aquellas situaciones en las que los órganos blanco y fuente son pequeños y la enerǵıa de
los fotones es baja, quedando por tanto el problema por resolver [51].

Como ya se ha expuesto en los párrafos anteriores la precisión en el cálculo dosimétrico
para este tipo de problemas está limitada por las incertidumbres asociadas a la medición
de las actividades acumuladas y de las incorporaciones, aśı como a las dificultades y
aproximaciones propias del cálculo MC de las SAF por lo que disminuir las incertidumbres
de éstas es fundamental.

En ésta tesis estudiamos el caso en el que la tiroides es el órgano fuente, que emite
fotones isotrópicamente con enerǵıas entre 10 keV y 4 MeV, un rango similar al estudiado
en trabajos previos [22, 24–27]. La simulación se ha llevado a cabo con el código PENE-
LOPE [54], usando maniqúıes matemáticos. En primer lugar analizamos el efecto de la
consideración o no del transporte de electrones secundarios.

Seguidamente estudiamos la variación de las SAF según la geometŕıa del maniqúı con-
siderado. Además del que se incluye en la distribución del código PENELOPE, hemos
construido un maniqúı similar al propuesto por Cristy y Eckerman [25–27], conocido
como maniqúı tipo MIRD y considerado por la ICRP como el modelo de hombre de
referencia [24–26] hasta 2007.

Por último analizamos situaciones en las cuales se han reportado grandes diferencias
entre las SAF debido a sus altas incertidumbres [27, 29, 51] y que requieren aplicar TVR
para obtener resultados fiables [28, 45, 51]. Los órganos blanco seleccionados son vejiga,
test́ıculos y ovarios, órganos todos ellos pequeños y distantes del órgano fuente. Adicional-
mente se ha escogido útero como órgano referente ya que, no presenta una baja estad́ıstica.
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Inicialmente se aplican las TRV de interaction forzing, splitting y ruleta rusa en forma
combinada y determinadose los parámetros óptimos para el cálculo de las SAF. Como
en algunos casos los resultados no mejoran significativamente, se ha implementado una
técnica más elaborada, el algoritmo de colonia de hormigas, que permite la aplicación
controlada del splitting y la ruleta Rusa en toda la geometŕıa del maniqúı. Para comparar
y validar los resultados se han realizado simulaciones análogas (esto es, sin aplicar TRV)
de referencia con un gran número de historias.

Antes de discutir los resultados se incluye un caṕıtulo en el que se describen los aspec-
tos generales del código PENELOPE más relevantes para este trabajo. En el apéndice se
expone una descripción completa de las modificaciones hechas al maniqúı original distri-
buido con el código PENELOPE para construir toda la familia de maniqúıes tipo MIRD.





Caṕıtulo 1

Aspectos generales del código
PENELOPE

En este caṕıtulo se presentan algunas cuestiones básicas del código PENELOPE que
es el que hemos utilizado en este trabajo para el cálculo de las SAF. Toda la información
sobre el código puede encontrarse en el manual de usuario [54].

1.1. Descripción del código PENELOPE

PENELOPE es el acrónimo de PENEtration and Energy LOss of Positrons and Elec-
trons in matter. El código es un conjunto de subrutinas que permite la simulación MC
de las interacciones de fotones, electrones y positrones con medios materiales en un rango
de enerǵıa entre 100 eV y 1 GeV [54]. En PENELOPE las secciones eficaces diferencia-
les correspondientes a las distintas interacciones se obtienen bien a partir de modelos
semi-anaĺıticos o bien de bases de datos.

Las interacciones de fotones que el código simula son la dispersión Rayleigh, el efecto
fotoeléctrico, la dispersión Compton y la producción de pares. La simulación de fotones
es detallada y se lleva a cabo evento por evento de manera cronológica.

Las interacciones de electrones y positrones que se consideran son las colisiones elásti-
cas, las colisiones inelásticas, la emisión de bremsstrahlung y la aniquilación de positrones.
Cuando los electrones poseen altas enerǵıas sufren una gran cantidad de interacciones an-
tes de ser absorbidos en el material por lo que su simulación detallada requiere un tiempo
de cálculo elevado. Con el fin de reducir este tiempo, PENELOPE lleva a cabo un proceso
de simulación mixta que combina la simulación detallada de las denominadas “colisiones
duras” con la simulación condensada de las “colisiones blandas”. Para ello se definen un
ángulo de deflexión θc y una pérdida de enerǵıa Wc, como valores de corte: cuando θ ≥ θc o
W ≥ Wc, la colisión es dura; en caso contrario la colisón es blanda y el efecto global de un
determinado número de ellas es simulado mediante una teoŕıa de dispersión múltiple [54].

Por tanto, la simulación de las historias de electrones y positrones está controlada por
los siguientes parámetros [54]:
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C1, que define la deflexión angular promedio producida por las dispersiones múltiples
elásticas ocurridas entre eventos duros elásticos consecutivos. Este valor puede variar
entre 0 y 0.2.

C2, que define la máxima fracción de enerǵıa perdida (en promedio) entre eventos
duros elásticos consecutivos. Este valor puede variar entre 0 y 0.2.

Wcc y Wcr, que definen los valores de enerǵıa de corte para interacciones inelásticas
y de emisión de bremsstrahlung duras.

Los parámetros C1 y C2 son definidos para cada material y de acuerdo a las caracteŕısticas
de los resultados que se pretenden obtener en la simulación. Por ejemplo, si C1 y C2 tienen
valores grandes se logra rapidez en la simulación, pero se pierde precisión en los resultados;
si son pequeños ocurre lo contrario. El manual de PENELOPE recomienda que un valor
óptimo para C1 y C2 es 0.05. Los parámetros Wcc y Wcr afectan principalmente a las
distribuciones de enerǵıa simuladas. Si estos parámetros tienen valores grandes se aumenta
la velocidad de simulación, pero pueden distorsionarse las distribuciones energéticas [54].

En el caso de electrones y positrones, la fiabilidad de la simulación requiere que el
número de pasos de la part́ıcula en una región dada ha de ser “estad́ısticamente suficien-
te”, es decir, del orden de 10 o más. Para garantizar esta condición se debe fijar otro
parámetro, Smax, que representa la longitud máxima permitida para los pasos de electro-
nes y positrones. En el caso de cuerpos con espesores pequeños, este parámetro se debe
fijar a 1/10 del espesor caracteŕıstico.

Además es necesario definir la enerǵıa mı́nima por debajo de la cual la simulación de
la historia de la part́ıcula se abandona. Esta enerǵıa, conocida como enerǵıa de absorción,
Eabs, se debe fijar por el usuario para cada material utilizado en la geometŕıa y para cada
una de los tipos de part́ıcula (fotón, electrón y positrón).

Para realizar la simulación del transporte de part́ıculas en medios finitos es necesario
construir la geometŕıa del problema. Todos los procedimientos relacionados con la misma,
incluyendo su descripción material, son gestionados por el paquete de subrutinas pengeom.
Los distintos cuerpos de la geometŕıa se conforman como distribuciones homogéneas de
materiales dados que se limitan mediante superficies cuádricas.

Cuando se inicia la simulación de una historia se debe identificar el medio del cual
parte la part́ıcula y su estado inicial (enerǵıa, posición y dirección de movimiento). Si en
su camino aleatorio la part́ıcula cruza una superficie que separa dos medios materiales
diferentes, se detiene justo después de atravesar la interfase y se restablece el movimiento
en el otro medio [54].

Cabe señalar para finalizar que la complejidad de la geometŕıa incide directamente
sobre el tiempo que se requiere para completar la simulación de cada historia.
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1.2. Técnicas de reducción de varianza

Las TRV que hemos utilizado en nuestros cálculos con el código PENELOPE son:
interaction forcing, splitting y ruleta rusa. Además hemos hecho uso del algoritmo de
colonia de hormigas [23] que permite negociar la aplicación del splitting y la ruleta rusa
de manera automatizada.

1.2.1. Interaction forcing

Esta es una TRV que se basa en incrementar la probabilidad de interacción corres-
pondiente a un proceso dado en una región de interés (RoI). El ejemplo más claro que
podemos mencionar donde es efectivo aplicar este técnica es la producción de rayos X.
En este caso la probabilidad de producción de radiación de frenado y de radiación carac-
teŕıstica es varios órdenes de magnitud menor que la de dispersión elástica y de excitación
de las capas más externas.

Otro ejemplo es uno de los que nosotros hemos considerado aqúı: el cálculo de las SAF
para el caso en el que los órganos blanco son pequeños y se encuentran distantes de la
fuente. Debido a que en tal situación solo un número pequeño de fotones alcanza el órgano
blanco y la mayoŕıa de ellos pasa sin interactuar dadas su dimensiones, se hace necesario
garantizar que las part́ıculas que llegan al blanco interactúen.

En la práctica, cuando se aplica esta técnica el camino libre medio asociado con el
proceso real, λ, es reemplazado por uno más corto, λF = λ/F , logrando aśı un mayor
número de interacciones en la RoI ya que de esta forma la probabilidad de interacción
por unidad de camino libre medio se ve aumentada en F = λ/λF . En esta técnica se
considera que las funciones de distribución de probabilidad para la pérdida de enerǵıa,
la deflexión angular y las direcciones de emisión de las part́ıculas secundarias, si las hay,
son las mismas que las del proceso original real. Para mantener la simulación sin sesgo,
se deben corregir la distorsiones producidas de la siguiente forma [54]:

(i) A las part́ıculas secundarias producidas en interacciones forzadas de una part́ıcula
con peso w, se les asigna un peso wF = w/F . Las part́ıculas secundarias producidas
en una interacción no forzada tiene un peso igual al de la part́ıcula que las generó.

(ii) En el caso de las interacciones forzadas, el estado de las part́ıculas que interactúan
con el medio sólo es alterado con probabiliad 1/F ; esto significa que la enerǵıa
y la dirección de movimiento del proyectil se modifican únicamente si un número
aleatorio uniforme, ξ es inferior a 1/F . Si no ocurre eso el estado de la part́ıcula se
mantiene sin alterar.

(iii) La enerǵıa depositada (o cualquier otra alteración del medio, como la carga de-
positada, por ejemplo) debida a una interacción forzada tiene asociado un peso
wE = w/F . Si es el resultado de una una interacción no forzada el peso es wE = w.

En nuestros cálculos, los resultados de las simulaciones en las que esta TRV sea utili-
zada se etiquetan como FOR.
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1.2.2. Splitting y ruleta rusa

El splitting y la ruleta rusa son dos TRV que generalmente se aplican juntas y que
requieren definir una RoI en la cual una cantidad de interés, Q, es evaluada. La ruleta rusa
se aplica cuando una part́ıcula tiene una baja probabilidad de contribuir a Q y, por tanto,
el transporte de esa part́ıcula consume tiempo de CPU inútil. Por tal motivo la historia
de la part́ıcula se detiene con una cierta probabilidad r, pero si la part́ıcula sobrevive, su
peso w es multiplicado por el factor (1− r)−1 y su simulación continua [54].

El splitting se aplica cuando una part́ıcula se acerca a la RoI. En esta situación se
generan s part́ıculas idénticas y su peso w es multiplicado por un factor igual a s−1.
Esto tiene el efecto de incrementar la probabilidad de que las part́ıculas alcancen la
RoI y contribuyan a Q. Cabe señalar que las contribuciones a Q de las s part́ıculas
están correlacionadas y para garantizar una apropiada evaluación de la incertidumbre
estad́ıstica las nuevas s− 1 part́ıculas son consideradas como part́ıculas secundarias de la
misma historia [54].

Los resultados de las simulaciones que se llevan a cabo aplicando estas TRV se han
etiquetado como Sp y Rr.

1.2.3. Algoritmo de colonia de hormigas

La aplicación de la ruleta rusa y del splitting requiere identificar la circunstancia en la
cual la part́ıcula tiene una alta o baja probabilidad de alcanzar la RoI. Esto implica tener
en consideración las variables de estado tales como posición, dirección de movimiento y
enerǵıa de la part́ıcula, lo que dificulta el diseño efectivo de estrategias para la aplicación
de estas dos TRV. El algoritmo de colonia de hormigas [23] es un algoritmo de optimización
que usa la información acerca del estado de las part́ıculas que alcanzan una cierta posición
en la geometŕıa de simulación, información adquirida durante la propia simulación, para
aplicar de manera eficiente las TRV [23,55–59].

Este algoritmo fue propuesto por Dorigo et al. [55] e implementado en el código PE-
NELOPE por Garćıa-Pareja et al. [23, 56–59]. Su filosof́ıa se fundamenta en el compor-
tamiento que muestran las hormigas para establecer las rutas más adecuadas desde su
hormiguero hasta las fuentes de alimentación. Cuando las hormigas salen de su nido en
busca de comida se mueven de forma aleatoria, dejando a su paso rastros de una sustan-
cia denominada feromona. Cuando una de ellas alcanza su objetivo regresa por el mismo
camino, lo cual incrementa el nivel de feromona de dicha ruta. El nivel de feromona es
detectado por otras hormigas que siguen el mismo trayecto incrementándose aśı aún más
la feromona. Aquellas rutas que son ensayadas y no dan los resultados deseados dejan de
ser visitadas por las hormigas y el nivel de feromona se reduce paulatinamente [23,55–59]

En la implementación realizada en el código PENELOPE se asume que las part́ıculas
juegan el papel de las hormigas y la RoI es la región en la cual se encuentra la comida. Para
implementar el algoritmo es necesario dividir la geometŕıa de simulación en celdas virtuales
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que tienen asociado un parámetro denominado importancia I, que hace el papel de la
feromona. Con este parámetro se decide en qué situación se aplican las TRV [23,56–59].

Cabe señalar que para obtener la información que hace útil el mapa de importancias
se requiere un tiempo de CPU más o menos largo. Por otro lado esa información inicial
se va actualizando a lo largo de la simulación.

Los resultados obtenidos en nuestras simulaciones aplicando este algoritmo se han
etiquetado como ACH.

1.3. Evaluación de incertidumbres y eficiencia

Cuando se lleva a cabo la estimación MC de una cantidad de interés, Q, como por
ejemplo la enerǵıa depositada en un órgano blanco, se simula un cierto número de historias,
N , y para cada una de ellas se determina el valor de su contribución a la cantidad de interés
qi. La estimación MC de Q está dada por el promedio de las qi para todas la historias
simuladas [23,54]:

Q =
1

N

N∑

i=1

qi . (1.1)

La incertidumbre estad́ıstica de esta estimación MC viene dada por:

σQ =

√√√√ 1

N

[
1

N

N∑

i=1

q2
i −Q

2

]
(1.2)

Según el teorema del ĺımite central, si N →∞ se puede considerar que la distribución
de las cantidades qi es gaussiana y por tanto la estimación MC de Q se puede expresar
como Q ± kσQ, donde k recibe el nombre de factor de recubrimiento y suele tomar los
valores de 1, 2 ó 3.

La incertidumbre estad́ıstica disminuye a medida que el número de historias simuladas
aumenta. Por tanto el valor de la incertidumbre que se desea alcanzar va a determinar el
número de historias a simular y el tiempo de cálculo, τ . Para evaluar la efectividad de un
cálculo MC se define la eficiencia de simulación [23,54]:

ε ≡
(
Σ2

relτ
)−1

, (1.3)

donde

Σrel =
σQ

Q
(1.4)

es la incertidumbre relativa del estimador Q.

Como hemos descrito anteriormente, el peso de las part́ıculas, cuando se aplica alguna
de las TRV, resulta modificado y la estimación de la cantidad Q debe considerar ese
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peso estad́ıstico. Por tanto el valor promedio de la cantidad de interés se determina como
[23,54]:

Q =
1

N

N∑

i=1

∑

j

wijqij (1.5)

y su incertidumbre estad́ıstica es:

σQ =

√√√√ 1

N

[
1

N

N∑

i=1

(∑

j

wijqij

)
−Q2

]
. (1.6)

Aqúı j se extiende a todas las contribuciones de la historia i, siendo j = 1 la etiqueta de
la part́ıcula primaria y j ≥ 1 las de las part́ıculas secundarias que puedan generarse a lo
largo de la trayectoria de aquella.



Caṕıtulo 2

Efecto de los electrones secundarios

Como se mencionó en la introducción las fracciones de absorción espećıficas han sido
calculadas mediante simulación MC y con diferentes códigos [22,25,27–29,31,32,37–45,48],
aunque en la mayoŕıa de los casos se ha considerado únicamente el transporte de foto-
nes [22,25,27–29,31,39–41]. Algunos trabajos más recientes han incluido en las simulación
el seguimiento de los electrones secundarios [27,29,44,50], encontrando diferencias impor-
tantes en las situación donde el órgano fuente es, a la vez, blanco y para enerǵıas superiores
a 1 MeV [29,44].

En este caṕıtulo se estudia cómo la consideración de los electrones secundarios afecta
a las SAF calculadas. Se ha considerado que el órgano fuente es la tiroides y los órganos
blanco y las enerǵıas de los fotones iniciales son los mismos que los estudiados en los
trabajos previos de Cristy y Eckerman [25] y Hakimabad y Motavalli [27].

2.1. Detalles de las simulaciones

Los fotones iniciales fueron emitidos desde el órgano fuente en forma isotrópica. Se han
llevado a cabo tres tipos de simulación. En el primero solo se considera el transporte de
fotones y los resultados se han etiquetado como PENf. En el segundo (PENm) se incluyen
en la simulación los electrones secundarios. Por último se ha realizado una simulación
detallada, indicando los resultados de la misma como PENd.

Los valores de los parámetros de transporte empleados en estas simulaciones se indican
en la tabla 2.1. Para realizar la simulación PENf se absorben localmente los electrones
secundarios generados y por eso la Eabs para electrones y positrones se elige igual a la
enerǵıa de los los fotones iniciales, Eγ. Para el caso de las simulaciones PENm y PENd se
usaron los parámetros recomendados por el manual de PENELOPE [54]. El número de
historias simuladas fue de 107 para el caso de las simulaciones PENm y PENd y 108 para
la simulación PENf.

La geometŕıa usada en la simulación MC ha sido un maniqúı matemático que repre-
senta un hombre adulto y está incluido en la distribución del código PENELOPE. El

19
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Tabla 2.1: Parámetros de transporte usados en las simulaciones para todos los materiales con-
siderados en la geometŕıa. Eγ es la enerǵıa de los fotones iniciales

Eabs [eV]
electrones fotones positrones C1 C2 Wcc [eV] Wcr [eV]

PENf Eγ 1000 Eγ 0.05 0.05 100 100
PENm 100 1000 100 0.05 0.05 100 100
PENd 100 1000 100 0 0 0 -1000

maniqúı esta conformado por 110 cuerpos que representan los diferentes órganos y la
estructura ósea, incluyendo además el sistema muscular y la piel. Está dividido en tres
módulos que representan la cabeza, el tronco y las piernas, respectivamente. El último
incluye además la región genital.

Los órganos contienen distribuciones homogéneas de materiales que corresponden a los
diferentes tejidos del cuerpo humano (cerebro, pulmón, hueso, músculo, tejido blando, piel
y agua); la composición de cada uno de ellos se ha obtenido de ICRP [60] o ICRU [61,62].

2.2. Incertidumbres relativas en los resultados

Las incertidumbres relativas de las SAF para las diferentes simulaciones fueron deter-
minadas, de acuerdo a la ecuación (1.4), como:

Σrel =
σΦ

Φ(T← S)
. (2.1)

Para la mayoŕıa de enerǵıas y órganos blanco considerados, Σrel resultaron inferiores
al 9 % en las simulaciones PENm y PENd y menores del 3 % en las PENf. En todas las
simulaciones y para las enerǵıas hasta 30 keV, las Σrel alcanzaron el 30 %. En los órganos
blanco pequeños (con espesores menores que 1 cm) y distantes de la fuente (situados a
más de 50 cm de ella) las incertidumbres relativas fueron superiores al 30 %. Los test́ıculos
resultan ser un caso especial debido a que presentan Σrel superiores al 30 % para enerǵıas
inferiores a 500 keV, mientras que para Eγ ≥ 500 keV esas incertidumbres están entre el
10 % y el 25 %. Estos resultados confirman la dificultad existente en el cáclulo MC de las
SAF para bajas enerǵıas y órganos blanco pequeños y distantes de la fuente que ha sido
planteada en trabajos previos [27–29,31,39,41,48,49,51]. Es interesante señalar que Cristy
y Eckerman [25] determinaron las SAF en estas situaciones integrando directamente la
contribución punto a punto de la dosis sobre el órganos fuente y blanco, asumiendo un
medio homogéneo.
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2.3. Comparación de resultados

Con el propósito de cuantificar las diferencias entre las SAF obtenidas con cada una
de las simulaciones, se determinaron las diferencias relativas entre los resultados, tomando
como referencia los valores estimados en la simulación PENd, de la siguiente forma:

∆α(Eγ) =
Φα(T← S) − ΦPENd(T← S)

ΦPENd(T← S)
, (2.2)

donde α es PENf o PENm.

En la figura 2.1 se muestran los resultados obtenidos para las SAF cuando los órganos
fuente y blanco son el mismo, en nuestro caso la tiroides. En el panel superior se grafican
las SAF correspondientes a las simulaciones PENf (cuadrados blancos) y PENm (ćırculos
negros). Los resultados de la simulación PENd son indistinguibles de la simulación PENm
a la escala de esta figura. En el panel inferior se muestran las diferencias relativas para
ambas simulaciones, calculadas con la ecuación (2.2). Para enerǵıas inferiores a 1 MeV se
observa que los valores de las SAF son similares en las tres simulaciones y las diferencias
relativas son inferiores al 5 %.

Para enerǵıas por encima de 1 MeV, los valores de la SAF estimados en la simulación
PENf son mayores que los obtenidos en PENm (y también en PENd). Esto es debido
a que en la simulación PENf los electrones secundarios generados son absorbidos en el
mismo punto donde son creados, mientras que en los otros dos tipos de simulación, en
los que las trayectorias de esos electrones secundarios son simuladas, una fracción de la
enerǵıa que transportan escapa del blanco. Como vemos el efecto se acentúa al aumentar
Eγ, ya que la enerǵıa promedio de los electrones secundarios y, por tanto, la cantidad de
enerǵıa que no llega a depositarse en el blanco también se incrementan. En consecuencia,
no considerar este efecto lleva a sobreestimar significativamente la dosis que se deposita
en el propio órgano fuente. Este problema puede verse agravado cuando el radiofármaco
que se administra al paciente incluye una fuente β. En tal caso, cuando se calcula la dosis
depositada en el órgano fuente es necesario tener en cuenta los electrones emitidos por
el correspondiente radionúclido y que pueden ser absorbidos por el propio órgano. Para
ello es necesario realizar un calculo espećıfico para las β emitidas por el radionúclido y
determinar la dosis debida a ellas.

Los resultados obtenidos para los otros órganos blanco los hemos organizado en tres
grupos, de acuerdo a la distancia existente entre ellos y el órgano fuente. El primer grupo
corresponde a los órganos situados a una distancia menor de 30 cm de la fuente. En
esa región se encuentran cerebro, corazón, pulmón y timo. En este grupo se ha incluido
también el esqueleto óseo ya que, dado su tamaño, los resultados obtenidos son semejantes
a los encontrados en los otros órganos de este grupo. En la figura 2.2 se muestran las
diferencias relativas ∆α obtenidas para cerebro, timo y esqueleto óseo. Para estos órganos
blanco se observa que esas diferencias relativas son inferiores al 10 % para Eγ > 30 keV,
siendo timo el que presenta valores más grandes, lo cual se debe a que este órgano es el
más pequeño de los de este grupo. En los otros órganos las ∆α fueron inferiores al 3 %.
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Figura 2.1: Panel superior: Fracciones de absorción espećıficas calculadas en las simulaciones
PENf (cuadrados) y PENm (ćırculos), cuando la glándula tiroides es simultáneamente fuente
y blanco. Panel inferior: Diferencias relativas ∆α, cálculadas con la ecuación (2.2), para las
simulaciones PENf (cuadrados) y PENm (ćırculos). Las incertidumbres (con k = 1) son menores
que el tamaño del śımbolo usado para representar los resultados.
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Estos resultados indican que los cálculos de las SAF con las tres simulaciones, PENf,
PENm y PENd, son muy similares para este grupo de órganos blanco. La razón de ello
estriba, sin duda, en su cercańıa a la fuente y en que su volumen es relativamente grande.
Esto último es crucial en el caso del esqueleto, que es el órgano que tiene el mayor volumen
en el maniqúı.

Para Eγ < 30 keV, las diferencias relativas obtenidas superan el 10 %, lo que se debe
a que para estas enerǵıas las incertidumbres aumentan considerablemente por la drástica
reducción en la estad́ıstica de deposición de enerǵıa en el órgano blanco.
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Figura 2.2: Diferencias relativas ∆α, de acuerdo a la ecuación (2.2), entre PENf and PENd
(cuadrados blancos) y entre PENm y PENd (ćırculos negros), para cerebro, timo y esqueleto
óseo, en función de la enerǵıa de fuente de fotones, Eγ . Las incertidumbres están dadas con
k = 1).

En el segundo grupo se analizaron aquellos órganos situados a una distancia entre 30
y 50 cm del órgano fuente; a saber: h́ıgado, veśıcula, estómago, bazo, páncreas, riñones
y glándulas suprarrenales. La figura 2.3 muestra los resultados encontrados para h́ıgado,
riñones y páncreas. En este conjunto de órganos, las diferencias relativas ∆α resultan ser
menores que el 10 %, excepto en páncreas, riñones y glándulas suprarrenales para algunas
enerǵıas. Aśı, para los riñones y el páncreas, y para Eγ < 30 keV, las diferencias relativas
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son superiores al 10 % mientras que en el caso de la veśıcula vaŕıan entre el 10 y el 20 %
para 50 keV, 100 keV y 2 MeV. Estos órganos tiene un volumen relativamente pequeño en
comparación con los demás del grupo y son las más distantes de la fuente, lo que hace que
las incertidumbres estad́ısticas en el cálculo de las SAF sean altas. En general y al igual
que en el grupo anterior, encontramos similitud entre los resultados de las simulaciones
PENf, PENm y PENd para la mayoŕıa de enerǵıas consideradas.
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Figura 2.3: Diferencias relativas ∆α, de acuerdo a la ecuación (2.2), entre PENf and PENd
(cuadrados blancos) y entre PENm y PENd (ćırculos negros), h́ıgado, riñones y páncreas,
en función de la enerǵıa de fuente de fotones, Eγ. Las incertidumbres están dadas con
k = 1).

Los órganos del tercer grupo se encuentran situados a más de 50 cm de la fuente;
espećıficamente son: vejiga, test́ıculos, intestino delgado e intestino grueso (superior e
inferior). En el caso del intestino grueso superior y del intestino delgado las diferencias
relativas son menores del 10 %, siguiendo la tendencia de los casos anteriores. Sin embargo
en vejiga, intestino grueso inferior y test́ıculos (cuyos resultados se presentan en la figura
2.4) se observan las mayores discrepancias porcentuales entre las tres tipos de simulación
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Figura 2.4: Diferencias relativas ∆α, de acuerdo a la ecuación (2.2), entre PENf and
PENd (cuadrados blancos) y entre PENm y PENd (ćırculos negros), para vejiga, test́ıcu-
los y intestino grueso inferior, en función de la enerǵıa de fuente de fotones, Eγ. Las
incertidumbres están dadas con k = 1).

que hemos realizado, alcanzando valores de hasta un 40 %. Estos órganos se encuentran a
mas de 60 cm de la fuente y/o son órganos pequeños o tienen un espesor inferior a 1 cm,
lo cual genera un notable incremento en la incertidumbre estad́ıstica.

Los resultados observados al comparar las tres simulaciones realizadas demuestran
que los electrones secundarios no tienen porqué ser considerados en el cálculo de las
SAF cuando los órganos fuente y blanco son distintos. La simulación PENf proporciona
resultados fiables y con buena precisión, dentro de las incertidumbres estad́ıstica. Las
simulaciones de ese tipo suponen, además, un considerable ahorro en el tiempo de cálculo
necesario para obtener un nivel de precisión dado.

En las tablas 2.2 y 2.3 se encuentran los resultados de las SAF para las simulaciones
PENfy PENd cuando la tiroides actúa como blanco y fuente a la vez.
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Ó
rg

an
o

b
la

n
co

20
0

50
0

10
00

15
00

20
00

40
00

G
l á
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2.4. Comparación con cálculos previos

Los resultados de la simulación PENf se han comparado con los reportados por Cristy
y Eckerman [25] y Hakimabad y Motavalli [27] mediante diferencias relativas dadas por:

∆β(Eγ) =
ΦPENf(T← S) − Φβ(T← S)

Φβ(T← S)
, (2.3)

donde β (CE o HM) hace referencia a los resultados obtenidos por dichos autores, en
cuyos cálculos, las SAF se obtuvieron siguiendo solo las trayectoria de los fotones. Las
incertidumbres relativas de las SAF fueron inferiores al 30 %, en el caso de Cristy y
Eckerman y al 3 %, en el de Hakimabad y Motavalli. Estos últimos autores encontraron,
en la mayoŕıa de los casos, diferencias inferiores al 25 % cuando compararon sus resultados
con los publicados por Cristy y Eckerman, pero esas diferencias se incrementaron en
aquellas situaciones donde los órganos blanco eran pequeños como en el caso de la tiroides.
Hakimabab y Motavalli arguyen que ello se debe a la baja estad́ıstica y a diferencias en
las geometŕıas del maniqúı considerado en las simulaciones.

La figura 2.5 muestra los resultados correspondientes a las diferencias relativas ∆β para
vejiga, intestino delgado, test́ıculos, h́ıgado, veśıcula e intestino grueso superior, órganos
que permiten ilustrar la discusión.

En general, se observa que para las enerǵıas superiores a 100 keV las diferencias relati-
vas ∆CE son menores del 30 % para todos los órganos excepto vejiga y test́ıculos, órganos
para los que se encuentran valores mayores del 30 % en varias enerǵıas, e intestino delgado,
donde ∆CE vaŕıa entre un 25 % y un 40 %. Para 4 MeV nuestros resultados coinciden con
los de Cristy y Eckerman [25]. El porqué del aumento de ∆CE en esos tres órganos puede
achacarse, de nuevo, a la baja estad́ıstica que afecta tanto a nuestros cálculos como a los
de esos autores para estos órganos y enerǵıas.

Para Eγ < 100 keV, ∆CE es superior al 30 %, lo cual es debido, además de a la baja
estad́ıstica anteriormente mencionada, al hecho de que en estos casos Cristy y Eckerman
[25] estimaron las SAF mediante la integración directa de la contribución punto a punto
sobre los órganos fuente y blanco.

Para enerǵıas mayores que 50 keV, los valores de ∆HM son inferiores al 20 % para
todos los órganos analizados. Para 50 keV, estas diferencias vaŕıan entre el 20 % y el
50 % para vejiga, h́ıgado, glándulas suprarrenales, intestino delgado e intestino grueso
inferior. Para Eγ < 50 keV, ∆HM > 20 % para la mayoŕıa de los órganos estudiados. En
este caso en particular, y además de las diferencias debidas a la baja estad́ıstica asociada
con algunos de estos órganos, existen diferencias importantes entre las bases de datos de
secciones eficaces empleadas en los códigos PENELOPE y MCNP4C, este último usado
por Hakimabab y Motavalli [27].

No debe dejarse de lado tampoco el hecho de que la geometŕıa de la tiroides incluida
en nuestro maniqúı es ligeramente diferente de la de los maniqúıes utilizados por estos
autores lo que puede contribuir, al menos en parte, a las diferencias observadas.
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Figura 2.5: Diferencias relativas ∆β, de acuerdo a la ecuación (2.3), entre los resultados
PENf y los reportados por of Cristy and Eckerman [25] (cuadrados) y Hakimabad y
Motavalli [27] (triángulos), para vejiga, intestino delgado, test́ıculos, h́ıgado, veśıcula e
intestino grueso superior. Las incertidumbres estan dadas con k = 1.





Caṕıtulo 3

Efecto de las variaciones en la
geometŕıa del maniqúı

En este caṕıtulo se estudia cómo vaŕıan las SAF cuando se producen cambios en la
geometŕıa del maniqúı de simulación. Para ello se comparan las simulaciones realizadas
con tres maniqúıes matemáticos diferentes que se han programado mediante pengeom.
Éste es un paquete de subrutinas, incluido en PENELOPE, que permite describir los
diferentes elementos que conforman la geometŕıa de simulación en términos de regiones
homogéneas de determinados materiales que están limitadas por superficies cuádricas.

3.1. Antecedentes

Los maniqúıes matemáticos humanos son aquéllos que se caracterizan porque los dis-
tintos órganos que los componen se describen mediante superficies geométricas tales como
planos, ćırculos, cilindros, esferas, conos, o formas más complejas [22, 24–29].

El primer maniqúı matemático humano para simulación MC fue desarrollado por Sny-
der et al [22] en 1969. Correspond́ıa a un hombre adulto caucásico y estaba dividido en
tres regiones: un cilindro elipsoidal que describ́ıa el tronco y los brazos, dos conos trun-
cados que describ́ıan las piernas y la región genital, y un cilindro elipsoidal cubierto con
medio elipsoide que describ́ıa la cabeza y el cuello. Los tejidos que lo conformaban eran
pulmón, hueso y tejido blando. A pesar de su simplicidad, este maniqúı fue usado como
hombre de referencia para el cálculo de SAF hasta 1985 [24].

En 1980 Cristy [25] propuso una modificación del maniqúı de Snyder en la que incor-
poró los órganos femeninos y los modelos del corazón desarrollado por Coffey [63, 64] y
de la veśıcula de Hwang et al [65]. Además introdujo una reforma de los pulmones para
lograr un mejor acoplamiento del corazón y, en general, reestructuró la posición y el ta-
maño del resto de órganos. A partir de este modelo hermafrodita generó una familia de
maniqúıes para diferentes edades desde el feto hasta el adulto, pasando por 1, 5, 10 y 15
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años. La composición qúımica y la densidad de los materiales utilizados se tomaron del
ICRP 23 [60].

Posteriormente, Cristy y Eckerman [25] modificaron los ovarios, el útero y los senos
en los diferentes maniqúıes de la familia, dando lugar a los conocidos como los maniqúıes
ORNL o tipo MIRD, que han sido usados como referencia hasta el año 2007 [25, 26].
Más adelante Eckerman et al. incorporaron el cuello y el esófago, modificando la posición
de la cabeza [66], mientras que Ulanovsky y Eckerman propusieron nuevos modelos para
la tiroides, las clav́ıculas y las costillas en los maniqúıes de hasta 5 años, en los cuales
cambiaron las ecuaciones de tercer y cuarto orden, usadas para describir las superficies
delimitadores de esos órganos, por ecuaciones cuádricas [67–69]. Finalmente, Bouchet et
al. desarrollaron un modelo detallado del cerebro y otras estructuras de la cabeza [70].

3.2. Maniqúıes usados en las simulaciones

Como se ha indicado anteriormente, en las simulaciones que se presentan en este
caṕıtulo hemos utilizado tres maniqúıes de los cuáles se muestran diferentes cortes en la
figura 3.1.

El primer maniqúı considerado es el que se incluye en la distribución de la versión
2006 del código PENELOPE, que representa un hombre adulto. En el panel (a) de la
figura 3.1 se pueden ver algunas de sus caracteŕısticas. Para la discusión de resultados,
este maniqúı se ha denotado como M06.

El segundo es un maniqúı hermafrodita que se ha construido a partir de la información
correspondiente al propuesto por Cristy y Eckerman [25–27]. La mayoŕıa de sus órganos
está descrita en términos de cuádricas por lo que su transcripción al entorno de pengeom

es directa. Sin embargo, algunos órganos concretos, como la tiroides, el colon sigmoideo
y la clav́ıcula, están definidos mediante polinomios de orden tres y cuatro, por lo que
ha sido necesario realizar las correspondientes adaptaciones para poder describirlos en
términos de superficies cuádricas. Se ha verificado que el volumen de estos órganos difiere
en menos del 5 % de los valores indicados por Cristy y Eckerman [25]. Hemos identificado
como MIRD a este maniqúı en el análisis de las distintas simulaciones realizadas.

Hay que señalar que, en realidad, se ha construido la familia completa de 6 geometŕıas
correspondientes a las distintas edades mencionadas antes y que ya hab́ıan propuesto
Cristy y Eckerman [25]. Las caracteŕısticas de los tres maniqúıes más pequeños se tomaron
de Ulanosvky y Eckerman [68]. En el Apéndice A se encuentran los detalles espećıficos de
todos los órganos de estos maniqúıes MIRD, incluidos aquéllos que han sido modificados
respecto de las especificaciones de Cristy y Eckerman [25].

El tercer maniqúı utilizado, que hemos denominado M14, es una modificación del
maniqúı MIRD adulto en el que se ha incluido la cabeza propuesta por Bouchet et al.
[70]. Ésta contiene una representación detallada del cerebro y modela además el cuello,
la mand́ıbula, los dientes y los ojos. La parte posterior de la cabeza de Bouchet et al.
fue adaptada a polinomios de segundo grado (ver Apéndice A). Casi todos los órganos
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(a) Maniqúı M06. (b) Maniqúı tipo MIRD.

(c) Maniqúı M14.

Figura 3.1: Vistas de los maniqúıes matemáticos (todas corresponden a los mismos planos
de corte). a) Maniqúı incluido en la versión 2006 del código PENELOPE. b) Maniqúı tipo
MIRD con adaptaciones al código PENELOPE. c) Maniqúı tipo MIRD con la cabeza propuesta
por Bouchet et al. [70]. Los números en las figuras corresponden a los siguientes órganos: (1)
tiroides, (2) pulmones, (3) corazón, (4) páncreas, (5) h́ıgado, (6) intestino grueso superior, (7)
colon sigmoideo, (8) ovarios, (9) útero, (10) cerebro, (11) dientes, (12) mand́ıbula, (13) senos,
(14) esqueleto facial.
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restantes son geométricamente iguales a los del maniqúı MIRD con alguna excepción que
se comentará más adelante.

Los órganos de los maniqúıes anteriores contienen distribuciones homogéneas de mate-
riales que corresponden a los diferentes tejidos del cuerpo humano; para los maniqúıes M06
y MIRD los materiales considerados son cerebro, pulmón, hueso, músculo estriado, tejido
blando, piel y agua. En el maniqúı M14 se incluyen además cristalino, test́ıculos, ovarios,
tejido de la mama y médula ósea. Sus composiciones (en términos de las correspondientes
fórmulas estequiométricas) y densidades se han obtenido de ICRP [60] o ICRU [61,62].

Los archivos de geometŕıa correspondientes a la familia de maniqúıes hermafroditas
MIRD se han incorporado como ejemplo en la nueva versión de pengeom [71].

Los tres maniqúıes están divididos en tres módulos que representan la cabeza, el tron-
co y las piernas; este último módulo incluye la región genital. Dadas las caracteŕısticas
generales descritas, la comparación entre M06 y MIRD adulto nos permite estudiar el
efecto de los cambios geométricos en los distintos órganos, mientras que la comparación
entre M14 y MIRD adulto nos da información acerca del papel que juegan los materiales,
salvo en el caso de que los órganos involucrados estén en la cabeza ya que, como se ha
indicado, esta estructura es completamente diferente en ambos maniqúıes.

En la tabla 3.1 se comparan los volúmenes de los distintos órganos del maniqúı MIRD
adulto reportados por Cristy y Eckerman [25], que se muestran en la última columna,
con los que nosotros hemos obtenido para los maniqúıes M06, MIRD y M14. Los valores
correspondientes a los órganos de estos últimos se ha determinado v́ıa Monte Carlo.

La mayoŕıa de órganos presentan volúmenes muy similares en los tres maniqúıes con
diferencias inferiores al 10 %. Las excepciones son el cerebro, el corazón y la tiroides. En
el caso del cerebro, la diferencia notable aparece entre el maniqúı M14 y los otros dos.
Ello es debido a que, como ya se mencionó, la cabeza del M14 es totalmente diferente.

El modelo del corazón incluido en los maniqúıes MIRD y M14 incluye la representación
de los ventŕıculos y las auŕıculas, que se consideran compuestas de agua, mientras que
en el M06 todo el órgano es de tejido muscular (ver figura figura 3.1). Esto supone una
diferencia del 100 % en el volumen.

En el caso de la tiroides, el volumen en el maniqúı M06 es un 35 % más pequeño que
en los maniqúıes MIRD y M14. Ello se debe al cambio en el modelo geométrico que se
utiliza para este órgano. Es relevante señalar que, además, la ubicación de la tiroides en
los tres maniqúıes es diferente.

Con el fin de completar la comparación geométrica entre los tres maniqúıes usados
en las simulaciones, y dado que en las mismas se ha considerado la tiroides como órgano
fuente, se han determinado las distancias medias con los otros órganos, también con una
técnica Monte Carlo. Los resultados obtenidos se muestran en la tabla 3.2.

Como podemos ver las diferencias en las distancias promedio entre los tres maniqúıes
son menores al 3 % en todos los órganos, excepto en corazón y timo. Para el corazón
la distancia fuente-blanco en el maniqúı M06 es significativamente diferente a la de los
maniqúıes MIRD y M14, por las razones explicadas anteriormente. En timo esa distancia
es aproximadamente un 8 % mayor en el maniqúı M14 que en los otros dos.
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Tabla 3.1: Volúmenes de los órganos de los maniqúıes M06, MIRD, M14. En la última
columna (CE) se presentan los volúmenes reportados para el maniqúı MIRD adulto por
Cristy y Eckerman [25]. Los valores entre paréntesis indican las incertidumbres con un
factor de recubrimiento k = 1: 45.80(9) significa 45.80 ± 0.09. Cristy y Eckerman no
indican la incertidumbre de sus valores.

volúmenes [cm3]
órgano M06 MIRD M14 CE
bazo 175.97(7) 176.0(2) 176

cerebro 1366.7(3) 1368.0(3) 1556.0(3) 1370
corazón 602.7(2) 303.0(2) 303

estómago 151.96(7) 152.0(2) 152
glánd. suprarrenales 15.64(2) 15.64(5) 15.7

h́ıgado 1833.1(2) 1830.0(5) 1830
int. delgado 1060.6(2) 1060.0(4) 1060

int. grueso superior 210.98(9) 212.3(2) 212.2
int. grueso inferior 159.82(7) 159.5(2) 160.3

ovarios - 8.39(1) 8.38
páncreas 97.20(8) 90.6(1) 90.7
pulmones 3377.5(2) 3377.0(7) 3380
riñones 288.0(1) 288.0(2) 288

test́ıculos 37.58(2) 37.40(9) 37.6
timo 20.09(3) 20.10(6) 20.1

tiroides 12.91(2) 20.03(3) 19.9
útero - 76.1(1) 76
vejiga 45.69(3) 45.80(9) 45.7

veśıcula 10.48(2) 10.06(4) 10.1
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Tabla 3.2: Distancias medias, en cm, entre la tiroides y el resto de órganos en los maniqúıes
M06, MIRD, M14. Los valores entre paréntesis indican las incertidumbres con un factor
de recubrimiento k = 1: 38.20(1) significa 38.20± 0.01.

distancias [cm]
órgano M06 MIRD M14
bazo 37.900(9) 37.800(9) 37.000(9)

cerebro 16.050(3) 16.050(3) 15.62(7)
corazón 21.950(8) 28.36(5) 28.43(4)

estómago 38.20(1) 38.30(1) 38.40(1)
glánd. suprarrenales 34.10(3) 33.90(3) 32.85(3)

h́ıgado 37.000(4) 36.800(4) 36.700(4)
int. delgado 51.300(4) 51.300(4) 51.000(4)

int. grueso superior 50.80(1) 50.55(1) 50.40(1)
int. grueso inferior 65.17(3) 64.97(3) 64.73(3)

ovarios - 57.80(4) 57.40(4)
páncreas 35.60(1) 35.45(1) 35.05(2)
pulmones 22.550(8) 22.70(5) 22.23(2)
riñones 41.85(1) 41.70(1) 40.60(1)

test́ıculos 74.80(3) 74.70(2) 74.90(2)
timo 15.80(2) 15.70(2) 17.00(2)
útero - 58.400(6) 58.200(6)
vejiga 64.25(2) 64.00(2) 64.05(1)

veśıcula 41.80(3) 41.70(5) 41.65(5)
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3.3. Resultados

Con los maniqúıes descritos anteriormente, se han llevado a cabo simulaciones para
calcular las SAF en el caso en el que la tiroides es el órgano fuente. Se han emitido fotones
en forma isótropica, con enerǵıas entre 50 keV y 2 MeV. No se han seguido los electrones
secundarios, es decir, que se han llevado a cabo en el esquema PENf descrito en el caṕıtulo
2 (ver tabla 2.1).

Par analizar el efecto de las variaciones geométricas y de materiales entre maniqúıes,
hemos determinado las diferencias relativas entre los resultados, tomando como referencia
los valores obtenidos en el maniqúı tipo MIRD:

∆α(Eγ) =
Φα(T← S) − ΦMIRD(T← S)

ΦMIRD(T← S)
, (3.1)

donde α hace referencia a M06 o M14.

En la figura 3.2 se muestran las diferencias relativas ∆M06 (cuadrados negros) y ∆M14

(triángulos blancos) para timo, corazón, cerebro, riñones e h́ıgado. Estos órganos permiten
ilustrar la discusión.

En el caso del corazón vemos cómo el comportamiento de ambas diferencias relativas es
similar: a medida que disminuye la enerǵıa ambas aumentan, alcanzando valores superiores
al 50 %, en el caso de M06, y al 25 %, en el caso M14, para las enerǵıas más bajas. En el
primer caso la diferencia está causada por las variaciones en la geometŕıa y composición del
corazón y por las diferencias en la posición y volumen de la tiroides. Las diferencias ∆M14

son inferiores ya que el corazón en el maniqúı M14 tiene la misma estructura geométrica
que en el MIRD. La diferencia fundamental estriba en la inclusión de distintos tejidos
adicionales, lo que provoca un cambio en la distribución dosimétrica en todo el maniqúı.

En los casos del cerebro y de los riñones, los valores de ∆M06 se encuentran dentro
de la franja de ±5 %, lo que pone de manifiesto la similitud de los maniqúıes M06 y
MIRD para los órganos involucrados. Sin embargo, en el caso del h́ıgado esta diferencia es
negativa para todas las enerǵıas analizadas, lo que indica que las SAF en el maniqúı MIRD
son mayores que las del M06. En valor absoluto, se encuentran entre el 5 % y el 20 %
lo que se debe, fundamentalmente, a las diferencias estructurales del corazón en ambos
maniqúıes que afectan significativamente la dosimetŕıa en el h́ıgado: éste se encuentra, en
las simulaciones que se han llevado a cabo, detrás de aquél en la trayectoria del haz de
fotones (ver figura 3.1).

En estos tres órganos blanco, las ∆M14 alcanzan valores importantes para algunas
enerǵıas. En el caso del cerebro, las diferencias ya comentadas en la cabeza diseñada para
el maniqúı M14, con respecto a la del MIRD, producen SAF menores y diferencias relativas
entre el 15 % y el 25 %, en valor absoluto. En el caso de los riñones y del h́ıgado, son las
diferencias en la composición de los tejidos las responsables de los valores observados que,
como vemos, cambian de signo al aumentar la enerǵıa. En el caso del h́ıgado las ∆M14

están en un rango de ±10 %, pero para los riñones se alcanzan valores de casi 60 %, para
las enerǵıa más baja, y de -25 %, para la más alta. En este caso se tiene además el efecto
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Figura 3.2: Diferencias relativas ∆α, de acuerdo a la ecuación (3.1), para los maniqúıes M06
(cuadrados negros) y M14 (triángulos blancos) para timo, corazón, cerebro, riñones e h́ıgado.
Las incertidumbres, con k = 1, son en casi todos los casos menores que el śımbolo usado para
representar los datos. La franja gris indica una diferencia relativa de ±5 %.
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añadido de una menor distancia fuente-blanco y un mayor número de modificaciones en
los tejidos de los órganos interpuestos, principalmente, la inclusión de médula ósea en la
columna.

En timo los valores de ∆M06 se encuentran dentro de la franja de ±5 %, lo que es de
esperar, ya que este órgano es muy similar en los maniqúıes M06 y MIRD. Para el caso
de M14, las ∆M14 se encuentran alrededor de -15 % en la mayoŕıa de enerǵıas, lo que se
debe fundamentalmente, a que la distancia fuente-blanco es mayor.

Los resultados que hemos mostrado aqúı ponen de manifiesto que cuando se comparan
resultados de las SAF calculadas sobre maniqúıes con diferentes geometŕıa y/o composi-
ción de tejidos, pueden llegar a obtenerse diferencias que en algunos casos pueden ser muy
significativas. Ello depende de manera importante de las variaciones geométricas (forma
y tamaño) y de composición de los órganos fuente y blanco y de los órganos interpuestos,
existentes entre los maniqúıes. Con ello confirmamos efectivamente las conclusiones de
trabajos previos [27–29,31,39–41,43–45,48].





Caṕıtulo 4

Aplicación óptima de las técnicas de
reducción de varianza

Como se ha señalado en la Introducción y hemos conclúıdo en el Caṕıtulo 2, las
mayores diferencias entre las SAF se presentan cuando la enerǵıa de los fotones es inferior
a 100 keV y el órgano blanco es pequeño y distante del órgano fuente, debido a la baja
estad́ıstica que se presenta en esas situaciones en el cálculo de la enerǵıa depositada en
el órgano blanco. Para solucionar este problema se puede bien aumentar el número de
historias a simular, con el consiguiente incremento en el tiempo de CPU empleado, o
bien usar TRV, las cuales pueden proporcionar incertidumbres relativas bajas en tiempos
razonables de simulación.

En este caṕıtulo estudiamos las posibilidades de una implementación sencilla de las
TRV, interaction forcing, ruleta rusa y splitting, que fueron aplicadas en forma combinada.
Espećıficamente hemos buscado cuáles son los parámetros óptimos para cada una de ellas
en el cálculo de las SAFs.

La situación analizada fue aquella en que la tiroides es el órgano fuente y los test́ıculos,
los ovarios y la vejiga (órganos pequeños y distantes de la fuente) son los órganos blanco.
Adicionalmente se calcularon los valores en el útero con el propósito de tener un órgano
de referencia para la verificación general de los resultados.

4.1. Calculos espećıficos

El cálculo de las SAF se llevó a cabo para el maniqúı antropomórfico MIRD descrito
en el caṕıtulo 3. Se consideraron fotones emitidos isótropicamente desde la tiroides con
enerǵıas iniciales Eγ = 50, 100 y 500 keV.

La aplicación del interaction forcing se ha lleva a cabo sólo en el órgano blanco. Por
su parte, tanto la ruleta rusa como el splitting se consideran exclusivamente en el órgano
fuente, justo en el momento de ser emitidos los fotones. Para ello se comprueba si la
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dirección y sentido del movimiento inicial del fotón y la RoI, fijada previamente en cada
caso, se intersecan. Si es aśı se activa el segundo mientras que en caso contrario se aplica
la primera.

Con el fin de determinar los parámetros óptimos para la aplicación de las TRV, los
resultados obtenidos en las distintas simulaciones realizadas se han comparado con los que
proporcionan simulaciones análogas con un gran número de historias. Estas simulaciones
de referencia se han llevado a cabo con cálculo en paralelo, usando 20 cores, y las SAF
correspondientes se ha denotado como Φref .

Se han realizado tres tipos de cálculos combinando las TRV, obteniéndose las SAF
Φα, donde α ≡FOR, FOR+Rr o FOR+Rr+Sp. Para analizar los resultados hemos deter-
minado las correspondientes incertidumbres relativas, dadas por:

Σα =
σΦα

Φα

, (4.1)

donde σΦα es la incertidumbre estándar tipo A de la SAF Φα [72]. Recordamos que la
incertidumbre relativa está relacionada con la eficiencia de las simulaciones MC, que fue
definida en la ecuación (1.3). En todas las simulaciones realizadas aplicando las TRV se
utilizó un procesador Intel Hapertown E5405 2.0 GHz, con un tiempo de CPU 1.5 · 105

segundos.

Para la comparación entre los resultados obtenidos en las distintas simulaciones con
las de referencia hemos usado un estad́ıstico tipo χ2 propuesto en [73]:

χ2
α,ref =

M∑

j=1

(
Φj
α − Φj

ref

)2

(
σjΦα
)2

+
(
σjΦref

)2 . (4.2)

En nuestro caso M = 12 y corresponde al número de cálculos que han sido compara-
dos, que corresponden a los cuatro órganos blanco y tres enerǵıas en cada caso. Hemos
analizado la dependencia de este estad́ıstico con los parámetros r y s de las TRV.

4.2. Resultados y discusión

En nuestros cálculos hemos encontrado que las simulaciones que sólo incluyen splitting
y/o ruleta rusa, sin interaction forcing, producen valores de las SAF con incertidumbres
extremadamente grandes. Por ello, en todas las simulaciones cuyos resultados se presentan
a continuación se ha incluido interaction forcing que, recordemos, se aplica en los órganos
blanco.

En primer lugar se ha determinado cuál es el factor de forzado F óptimo. Para ello
hemos variado dicho factor entre 5 y 100 y los resultados obtenidos para las incertidumbres
relativas correspodientes se muestran en la tabla 4.1. Se indican también los valores de
las SAF para F = 1, que corresponde a una simulación análoga.
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Tabla 4.1: Incertidumbres relativas de las SAF Σrel, dadas por la ecuación (4.1), en %, calculadas
con la simulaciones FOR, para varios valores del factor de forzado F , para las enerǵıas de los
fotones iniciales analizadas y para los cuatro órganos estudiados.

F enerǵıa vejiga test́ıculos ovarios útero
1 50 keV 27.28 65.32 24.67 11.45
5 50 keV 15.34 43.09 14.63 8.08

10 50 keV 12.06 34.07 12.74 7.76
25 50 keV 9.81 36.48 11.03 7.35
50 50 keV 9.16 37.00 11.02 7.12
75 50 keV 9.23 35.86 11.35 6.83

100 50 keV 9.73 34.56 11.90 7.78
1 100 keV 5.19 16.68 6.43 2.49
5 100 keV 2.86 10.47 3.96 1.77

10 100 keV 2.19 8.25 3.12 1.53
25 100 keV 2.05 8.69 3.08 1.57
50 100 keV 1.95 8.57 2.92 1.56
75 100 keV 1.71 8.09 2.59 1.40

100 100 keV 1.67 7.02 2.59 1.40
1 500 keV 1.64 3.89 2.57 0.92
5 500 keV 0.92 2.56 1.66 0.63

10 500 keV 0.69 2.14 1.32 0.53
25 500 keV 0.55 1.94 1.21 0.48
50 500 keV 0.55 2.04 1.25 0.51
75 500 keV 0.50 1.86 1.16 0.46

100 500 keV 0.49 1.85 1.16 0.46

Como vemos, la aplicación del interaction forcing da lugar a una reducción de la
incertidumbre relativa en todos los casos. Las mayores reducciones se encuentran para la
enerǵıa más alta, obteniéndose para 500 keV valores de Σrel por debajo del 1 % en vejiga
y útero. Cuando F = 5 se produce una reducción de un ∼ 30 % en Σrel, respecto del valor
obtenido para F = 1, con un incremento en esa disminución a medida que el factor de
forzado aumenta. Sin embargo, a partir de un valor de F se presenta una estabilización
de la incertidumbre relativa por lo que en las simulaciones que se discuten a continuación
se ha seleccionado F = 50 como valor apropiado para obtener una buena eficiencia.

4.2.1. Interaction forcing + ruleta rusa

Los resultados de las simulaciones FOR+Rr se presentan en las Figuras 4.1 y 4.2. Para
el caso de Rr se han considerado los valores r = 0.1, 0.3, 0.5, 0.7, 0.8, 0.9 y 1.0.

La figura 4.1 muestra las razones ΦFOR+Rr/Φref entre las SAF obtenidas con FOR+Rr
y las de referencia (sin TRV). Se muestran los resultados obtenidos para las tres enerǵıas
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útero ovarios vejiga test́ıculos

Eγ = 50 keV

Eγ = 100 keV

Eγ = 500 keV

Φ
F
O
R
+
R
r/
Φ

re
f

Φ
F
O
R
+
R
r/
Φ

re
f

Φ
F
O
R
+
R
r/
Φ

re
f

r r r r

Figura 4.1: Resultados de las simulaciones FOR+Rr con r =0.1, 0.3, 0.5, 0.7, 0.8, 0.9 y 1.0,
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para los cuatro órganos estudiados. Se muestran las razones ΦFOR+Rr/Φref . Las incertidumbres
corresponden a un factor de cobertura k = 1. La banda gris representa la incertidumbre de los
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analizadas y los cuatro órganos blancos en función del factor r que caracteriza la aplicación
de la ruleta rusa. Las bandas grises corresponden a la incertidumbre de los cálculos de
referencia (con k = 1). En la figura 4.2, se muestra la dependencia de las razones de la
incertidumbres relativas ΣFOR+Rr/Σref con r, para los mismos casos analizados. En ambas
figuras las ĺıneas punteadas corresponden a los resultados obtenidos con la simulación
FOR para F = 50.

Como se observa en la figura 4.1, todos los valores encontrados en test́ıculos, indepen-
dientemente de la enerǵıa de los fotones iniciales, son estad́ısticamente compatibles con
los valores de referencia de las SAF, pero las incertidumbres que presentan los resultados
son demasiado grandes para dilucidar el valor óptimo de r en esta situación.

Para las enerǵıas de 100 y 500 keV, las simulaciones en ovarios, vejiga y útero, con
r =1.0 subestiman los valores de las Φref . Ello se debe a que cuando r = 1 no se sigue
ninguna de las trayectorias de los fotones emitidos desde la fuente y que no van en la
dirección del órgano blanco. Por consiguiente esas trayectorias no contribuyen en absoluto
a la dosis en el órgano blanco y las SAF se subestiman. Las diferencias relativas con
respecto a los valores de referencia son ∼ 15 % para 100 keV y ∼ 4 % para 500 keV, lo
que señala la importancia de esas trayectorias despreciadas.

Los resultados encontrados para los otros valores de r muestran diferencias entre
ΦFOR+Rr y ΦRef menores de 5 %, aproximadamente, y cabe indicar que, excepto en al-
gunos casos, en las simulaciones FOR+Rr se observa una exactitud mayor que cuando
sólo se incluye el interaction forcing (ver ĺıneas punteadas en la figura 4.1).

Para el caso de la enerǵıa de 50 keV, la tendencia encontrada para útero es similar a
las encontradas por las otras enerǵıas sin embargo, para ovarios y vejiga, la mayoŕıa de
los valores de ΦFOR+Rr no son estad́ısticamente compatibles con el valor de referencia de
las SAF (dentro del intervalo de confianza mostrado en la figura 4.1). Los resultados para
los ovarios sobrestiman la Φref en un ∼20 % y en el caso de la vejiga la subestiman en un
∼15 %. De todas formas, las simulaciones FOR+Rr mejoran la exactitud de los resultados
obtenidos con las simulaciones FOR también en estos casos.

Para determinar el valor óptimo de r usamos los resultados mostrados en la figura
4.2. Como se puede ver, la dependencia de la razón ΣFOR+Rr/Σref con respecto a r es
similar en todos los casos, mostrando un mı́nimo en r = 0.3. En algunos casos, para
r = 1.0 estas razones son aun más pequeñas que las encontradas con r = 0.3 pero, como se
discutió anteriormente, estos valores no se toman en cuentan debido a la subestimación de
las ΦRef . También se observa que en algunas simulaciones FOR+Rr se producen resultados
peores que los encontrados en las simulaciones FOR mientras que para r = 0.3 los cálculos
mejoran en todos los casos.

Hemos completado el análisis calculando los valores de χ2/M , dado en la ecuación
(4.2), para las simulaciones FOR+Rr. Los resultados se muestran en el panel izquierdo de
la figura 4.3 donde se observa que el resultado mı́nimo de χ2/M se obtiene para el caso
de r =0.3, ratificando que este valor es el óptimo para las simulaciones FOR+Rr.

En la tabla 4.2, los valores de ΦFOR+Rr para el r óptimo se comparan con los valores
de referencia ΦRef y con las SAF de las simulaciones FOR, ΦFOR. En general, la ruleta
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rusa mejora los resultados de las SAF encontradas con las simulaciones FOR. La máxima
diferencia relativa entre las SAF de las simulaciones FOR+Rr, con r = 0.3, con respecto
a los cálculos de referencia es de un 17 % (que corresponde a los ovarios para 50 keV),
mientras que, para los cálculos FOR se alcanzan valores de hasta ∼ 50 % (para el caso de
test́ıculos y 50 keV). Para las otras enerǵıas la ruleta rusa reduce las diferencias relativas
a menos de un 5 % y 1 % para 100 y 500 keV, respectivamente.

4.2.2. Interaction forcing + ruleta rusa + splitting

Usando F = 50 y r = 0.3, se ha implementado el splitting en simulaciones FOR+Rr+Sp
que fueron llevadas a cabo para los valores s = 3, 5, 10, 30, 50 y 100. Al contrario de
los sucedido con r, no es posible determinar un parámetro global óptimo de s. Como se
puede observar en el panel derecho de la figura 4.3, los valores de χ2/M obtenidos para las
simulaciones FOR+Rr+Sp son mayores que los obtenidos para los cálculos de FOR+Rr
realizados con r = 0.3 (que corresponde a valore s = 1 representado con un cuadrado).
Esto significa que en forma general, cuando añadimos el splitting a las simulaciones no se
logra una mejoŕıa con respecto al valor de referencia de las SAFs, al menos en lo que se
refiere al estad́ıstico χ2.

Sin embargo, la figura 4.4 muestra que el splitting puede cooperar con las otras dos TRV
para aproximar el cálculo al valor de referencia. En esa figura se han graficado las razones
ΦFOR+Rr+Sp/Φref en función del parámetro s, para todas las situaciones estudiadas. A
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Tabla 4.2: Comparación de las SAFs, en kg−1, obtenidas en las simulaciones de referencia (sin
TRV) con las encontradas cuando se incluyen las TRV con los parámetros óptimos: FOR con
F = 50, Rr con r=0.3 y Sp con s = 10. Se muestran los resultados para los cuatro órganos
blanco estudiados y las enerǵıas de 50, 100 y 500 keV . Las incertidumbres estad́ısticas (con un
factor de cobertura k = 1) se dan entre paréntesis: 6.7(2) significa 6.7± 0.2.

Eγ simulación útero ovarios vejiga test́ıculos

50 keV

referencia (sin TRV) 5.42(5) · 10−7 6.7(2) · 10−7 1.60(3) · 10−7 2.3(1) · 10−8

FOR (F = 50) 5.3(4) · 10−7 8.2(9) · 10−7 1.4(1) · 10−7 3(1) · 10−8

FOR+Rr (r = 0.3) 5.7(4) · 10−7 7.9(8) · 10−7 1.5(1) · 10−7 2.5(8) · 10−8

FOR+Rr+Sp (s = 10) 5.2(2) · 10−7 6.4(4) · 10−7 1.42(8) · 10−7 2.5(5) · 10−8

100 keV

referencia (sin TRV) 6.27(2) · 10−6 7.19(7) · 10−6 2.15(1) · 10−6 2.79(5) · 10−7

FOR (F = 50) 6.3(1) · 10−6 7.3(2) · 10−6 2.11(4) · 10−6 3.0(3) · 10−7

FOR+Rr (r = 0.3) 6.27(8) · 10−6 7.1(2) · 10−6 2.15(3) · 10−6 2.9(2) · 10−7

FOR+Rr+Sp (s = 3) 6.27(7) · 10−6 7.3(2) · 10−6 2.13(3) · 10−5 2.6(1) · 10−7

500 keV

referencia (sin TRV) 3.226(9) · 10−5 3.53(3) · 10−5 1.556(7) · 10−5 3.99(4) · 10−6

FOR (F = 50) 3.18(2) · 10−5 3.56(4) · 10−5 1.571(9) · 10−5 3.92(8) · 10−6

FOR+Rr (r = 0.3) 3.21(1) · 10−5 3.53(4) · 10−5 1.563(7) · 10−5 4.02(6) · 10−6

FOR+Rr+Sp (s = 10) 3.21(1) · 10−5 3.58(3) · 10−5 1.561(5) · 10−5 3.99(4) · 10−6

FOR+Rr+Sp (s = 100) 3.21(1) · 10−5 3.55(3) · 10−5 1.556(7) · 10−5 3.97(4) · 10−6

excepción de algunos casos, las SAF obtenidas en las simulaciones FOR+Rr+Sp están más
cercanas al valor Φref que las proporcionadas por lo cálculos FOR y además se encuentran
dentro del intervalo de confianza de los valores de referencia. Sin embargo añadir el splitting
no se produce siempre mejores resultados que los encontrados en las simulaciones FOR+Rr
con r = 0.3. Por tanto, no se puede establecer una tendencia general.

Para obtener más información acerca del papel que juega el splitting en este tipo de
simulaciones, hemos calculado las razones ΣFOR+Rr+Sp/Σref y los valores de χ2/M para
cada enerǵıa individual (considerando los cuatro órganos blanco) y para cada órgano
blanco (considerando las tres enerǵıas). Los resultados obtenidos se muestran en la figura
4.5 y en la tabla 4.3, respectivamente, para los diferentes valores de s.

En la figura 4.5 se puede observar que, en todos los casos analizados, las incertidum-
bres relativas encontradas para la simulación FOR+Rr+Sp son menores que las ΣFOR+Rr

óptimas (ver los valores s = 1 representados con śımbolos negros en la figura) siempre
y cuando s ≤ 10; para valores mayores de s las razones de las incertidumbres relativas
aumentan o muestran una reducción adicional, dependiendo del órgano blanco y de la
enerǵıa. En algunos casos las ΣFOR+Rr+Sp son aún mayores que las ΣFOR (valores grafica-
dos con śımbolo gris). En la tabla 4.3 hemos marcado en gris los valores de χ2/M en cuyo
cálculos se han considerado esos datos. Como en la mayoŕıa de esos casos la incertidumbre
relativa no se reduce, no los hemos considerado en la discusión acerca del valor óptimo s
que sigue.

Los valores mı́nimos de las razones de las incertidumbres relativas se obtienen para (ver
figura 4.5): s = 10 en el caso de 500 keV, para todos los órganos, 100 keV, para test́ıculos
y 50 keV, para todos los órganos excepto test́ıculos; s = 3 en el caso de 100 keV, para
todos los órganos excepto test́ıculos, y s = 30 en el caso de 50 keV, para test́ıculos. Como
los valores de χ2/M para test́ıculos correspondiente a s = 3 y s = 10 son relativamente
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las enerǵıas de 50 keV (panel superior), 100 keV (panel medio) and 500 keV (panel inferior)
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Tabla 4.3: Valores de χ2/M , dado en la ecuación (4.2), obtenidos en las simulaciones
FOR+Rr+Sp, en función de s, para cada una de las enerǵıas estudiadas (considerando los
cuatros órganos blanco) y cada órgano blanco (considerando las tres enerǵıas). Los valores mar-
cados en gris corresponden a los valores de s para los cuales ΣFOR+Rr+Sp > ΣFOR en alguno de
los datos usados para calcular χ2/M .

s = 1 s = 3 s = 5 s = 10 s = 30 s = 50 s = 100

útero 0.47 0.64 1.97 0.93 0.24 1.30 0.79

ovarios 0.72 0.72 0.47 1.25 3.56 0.29 0.45

vejiga 0.65 3.81 1.04 2.29 0.41 2.51 1.70

test́ıculos 0.23 0.61 0.29 0.44 1.11 2.24 2.57

50 keV 0.99 2.93 0.28 1.64 2.44 2.74 1.62

100 keV 0.16 0.56 1.57 1.15 0.19 0.70 2.05
500 keV 0.41 0.85 0.98 0.89 1.35 1.32 0.46

pequeños (ver tabla 4.3), podemos resumir estos resultados, afirmando que s = 3 es el
valor óptimo para 100 keV y s = 10 para las otras dos enerǵıas.

Para comparar con los resultados de las otras simulaciones llevadas a cabo, los valores
de ΦFOR+Rr+Sp se muestran en la tabla 4.2. Para 50 keV, con s = 10, la máxima diferencia
relativa con respecto al valor de referencia aparece para los test́ıculos (∼ 12 %), para 100
keV, con s = 3, para los ovarios (∼ 1.8 %) y para 500 keV, de nuevo con s = 10, también
para los ovarios (∼ 1.5 %).

Como se puede ver en la tabla 4.3, el valor de χ2/M obtenido para 500 keV y s = 100
es muy similar al encontrado en los cálculos óptimos de las simulaciones FOR+Rr. Esto
es la mejor situación en la cual un valor grande del parámetro de splitting muestra un
buen acuerdo con el valor de referencia. Para tener una idea cuantitativa acerca de las
SAF obtenidas en esta situación, hemos incluido los valores correspondientes también
en la tabla 4.2 y observamos que la máxima diferencia relativa con respecto al valor de
referencia se presenta para los ovarios siendo ∼ 0.7 %.





Caṕıtulo 5

Aplicación del algoritmo de colonia
de hormigas

En el caṕıtulo anterior se ha estudiado el resultado de aplicar de manera conjunta
las TRV interaction forcing, ruleta rusa y splitting, la primera en el órgano blanco y las
otras dos en el momento de ser emitidos los fotones primarios desde el órgano fuente. La
aplicación de la ruleta rusa o el splitting se ha basado en un criterio establecido sobre la
dirección de la emisión de esos fotones: si se dirigen hacia la RoI entonces se activa el
splitting y, en caso contrario, la ruleta rusa. Con esta estrategia se han logrado resultados
fiables para las SAFs en la mayoŕıa de los casos analizados. Además se han encontrado
valores óptimos para el factor de forzado, F , y la probabilidad caracteŕıstica de la ruleta
rusa, r. Sin embargo, para la probabilidad s del splitting se ha observado una importante
dependencia de la enerǵıa inicial de los fotones emitidos y del órgano blanco, lo cual no
permite obtener un resultado general.

Para una implementación óptima del splitting y la ruleta rusa seŕıa más eficiente
discriminar, en cada paso de la simulación, cuáles son las probabilidades de que la part́ıcula
alcance o no la RoI, lo que depende del estado de la part́ıcula (posición, dirección de
movimiento y enerǵıa) en cada instante [23,52]. Evidentemente, llevar a cabo ese tipo de
análisis, para todas las part́ıculas simuladas y en cada paso de la historia correspondiente,
es una tarea compleja y que requeriŕıa tiempos de cálculo importantes. Como alternativa,
en este caṕıtulo nosotros describimos y usamos una metodoloǵıa basada en un algoritmo
de colonia de hormigas cuyas caracteŕısticas generales se han descrito en el caṕıtulo 1 y
que permite controlar la aplicación del splitting y de la ruleta rusa de manera automática
a lo largo de las trayectorias de las part́ıculas [23,52]. Con este nuevo procedimiento se han
calculado las SAF para los mismos órganos blanco analizados en el caṕıtulo anterior que,
como hemos visto, presentan dificultades debido a las bajas estad́ısticas. Para enerǵıas
menores o iguales a 100 keV, se ha considerado además un algoritmo modificado que ha
permitido una mejora en los resultados. Estos dos algoritmos fueron aplicados también
conjuntamente con interaction forcing.
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5.1. Algoritmo de colonia de hormigas

Como se ha indicado, el algoritmo de colonia de hormigas se usa para controlar la
aplicación efectiva del splitting y de la ruleta rusa. Aqúı se ha utilizado el procedimiento
desarrollado en trabajos previos [56–59] con las adaptaciones espećıficas al problema del
cálculo de las SAF.

La implementación del algoritmo requiere, en primer lugar, encapsular todo el volu-
men del maniqúı antropomórfico en el que se lleva a cabo la simulación, en un prisma
rectangular que se divide en celdas (en nuestro caso de 2 cm× 2 cm× 2 cm), con caras
perpendiculares a los ejes coordenados y que están debidamente identificadas mediante
tres ı́ndices: kx = 1, . . . , 30; ky = 1, . . . , 30; kz = 1, . . . , 100. Los intervalos de variación
de la enerǵıa del fotón, Eγ, y los del coseno del ángulo polar, w = cos θ, y del ángulo
azimutal, φ, que definen la dirección del fotón, fueron divididos en un pequeño número
de intervalos con igual longitud, que cubren el rango de cada variable y se identifican
con los respectivos ı́ndices: kE = 1, . . . , 5; kw = 1, . . . , 5; kφ = 1, . . . , 4. Además se ha
considerado un ı́ndice adicional, m, que diferencia entre aire (m = 1) y cualquier otro
material (m = 2).

Por tanto la importancia I de cada una de esas celdas (el parámetro que va a permitir
discernir la aplicación del splitting o de la ruleta rusa), es un elemento de una matriz de
datos I(kx, ky, kz, kE, kw, kφ,m). En lo que sigue, y para simplificar la notación, cada celda
se ha identificado con un único ı́ndice i, que representa el conjunto de los siete ı́ndices
descritos, y su importancia es Ii.

En nuestras simulaciones el mapa de importancias utilizado contiene unos 18 millones
de celdas. Evidentemente, cuantas más celdas formen el mapa de importancias, más tiem-
po de CPU será necesario para manejar la información contenida en él. Por otra parte,
si el número de celdas es pequeño las importancias de las celdas adyacentes podŕıan ser
muy diferentes, lo que perjudica el desempeño del método.

Para llenar el mapa de importancias se utiliza información proveniente de simulaciones
preliminares y/o acumulada durante la propia simulación. En general, y salvo que se
indique lo contrario, inicialmente se asigna I = 1 a todas las celdas del mapa. Diremos
que una part́ıcula pasa por la celda i-ésima cuando en ella la part́ıcula inicia un paso de
su trayectoria, es decir, sufre una interacción o entra en un nuevo material. Definimos
NP
i como el peso total de part́ıculas que pasan por la celda i, y NC

i como el peso total
de part́ıculas que pasan por la celda i y, seguidamente, llegan a la RoI, u originan una
part́ıcula secundaria que llega a la RoI. La cantidad básica que caracteriza cada celda es
la fracción entre estas dos cantidades:

Pi ≡
NC
i

NP
i

. (5.1)

La razón Pi vaŕıa entre 0, cuando ninguna de las part́ıculas que pasan por la celda i, ni
ninguno de sus descendientes, alcanzan la RoI, y 1, si todas las part́ıculas que pasan por
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la celda i llegan (ellas o sus descendientes) a la RoI. En nuestro método, la importancia
de la celda i se define como [23,55]:

Ii = 2[κi] , (5.2)

donde [κi] denota la parte entera de κi, que está dado por:

κi ≡





5
Pi − P0

P0

, if Pi ≤ P0 ,

12
Pi − P0

1− P0

, if Pi > P0 .

(5.3)

Aqúı P0 es la probabilidad que una part́ıcula primaria, o una de sus descendientes, llegue a
la RoI. Los coeficientes numéricos de la definición (5.3) dan lugar a valores del exponente
[κi] que vaŕıan entre −5 y 12. En trabajos previos [56–59] se ha comprobado que pequeñas
variaciones en estos coeficientes no producen una mejora significativa en la eficiencia del
cálculo.

La importancia se ha usado en otros códigos para representar magnitudes diferentes.
Por ejemplo, en una de las TVR disponibles en MCNP, que se denomina “ventana de
pasos” se utiliza una magnitud también llamada importancia pero que se define como el
expected score que se fija antes de la simulación, que no cambia a lo largo de la misma y
que permite controlar los pasos de las part́ıculas a los que se aplica bien splitting o bien
ruleta rusa [74].

En nuestras simulaciones, una vez adquirido un mapa de importancia preliminar, se
activa la aplicación del splitting y de la ruleta rusa usando la siguiente estrategia: cuando
una part́ıcula transportada que tiene un peso W se mueve de una celda i a una celda f ,

si W If > 1, se aplica splitting, la part́ıcula es dividida en s = W If part́ıculas, cada
una de ellas con peso W ′ = W s−1 = I−1

f ;

si W If < 1, se aplica ruleta rusa con probabilidad r = 1 − W If y cuando la
part́ıcula sobrevive, se le asigna un peso W ′ = W (1− r)−1 = I−1

f , y

si W If = 1, se continúa la simulación de la part́ıcula sin ninguna modificación.

La definición de Ii, en la ecuación (5.2), como potencia de 2, combinada con esta
estrategia, hace que las part́ıculas que pasan por una celda tiendan a tener pesos simi-
lares, independientemente de su evolución previa. Normalmente, cuando los pesos de las
part́ıculas son uniformes se tiene una alta eficiencia de simulación.

En las simulaciones en las que el algoritmo de colonia de hormigas se utiliza en com-
binación con el interaction forcing, no es posible garantizar que las part́ıculas que pasan
por una celda tengan pesos similares si ambas TRV actúan simultaneamente. Por eso, en
tal caso, el algoritmo de colonia de hormigas no actúa en el órgano blanco que es donde
se aplica el interaction forcing.
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Cuando el algoritmo de colonia de hormigas está trabajando, el código mantiene la
información de todas las celdas visitadas por cualquiera de las part́ıculas de una historia
y tanto Pi como Ii son modificados después de finalizar la simulación de la historia. Esto
conduce a un mejoramiento gradual de la eficiencia en la simulación, que tiende hacia su
valor óptimo. Como se indicó anteriormente, antes de iniciar el algoritmo de colonia de
hormigas se obtiene un mapa de importancia preliminar que se prepara durante la primera
parte de la simulación. En esta etapa inicial, únicamente aplicamos la ruleta rusa a los
fotones primarios en la fuente, para reducir el número de fotones emitidos en direcciones
que no apuntan al órgano blanco. Un adecuado número de historias, del orden de 107, es
generado mediante el esquema convencional de simulación, con el propósito de llenar el
mapa de importancias preliminar. El cálculo de cada SAF precisa del seguimiento de 109

historias.

Para fotones primarios con enerǵıas inferiores a 100 keV, esta inicialización no produce
mapas de importanicas útiles, porque el número de part́ıculas que alcanzan la RoI (órgano
blanco) es muy pequeño y las fracciones Pi resultantes son prácticamente nulas. Para evitar
este problema se parte de un mapa de importancias predefinido en el cual la importancia
Ii se incrementa con la distancia a la fuente. Como el órgano fuente (en este caso, la
tiroides) está centrado en z = 0, se estableció Ii = 1 (es decir κi = 0) para las celdas
cuya coordenada zi esta centrada entre −5 cm y 5 cm, y [κi] = mı́n{[|zi|/5 + 1, 12} para
celdas con |zi| > 5 cm. Esta estrategia produce un mapa de importancias adecuado para
arrancar el algoritmo de colonia de hormigas de manera efectiva.

Los resultados obtenidos cuando se aplica el algoritmo de colonia de hormigas se han
etiquetado como ACH y como ACHm cuando se considera la modificación descrita para
el mapa de importancias preliminar. Es importante señalar de nuevo que el algoritmo de
colonia de hormigas se usa para controlar la aplicación del splitting y de la ruleta rusa. El
procedimiento adaptativo adyacente establece cuando y cómo aplicar esas TRV sin que
la acumulación de las variables de interés se vea afectadas.

5.2. Calculos espećıficos

Los cálculos de las SAF que se discuten aqúı se han llevado a cabo con el mani-
qúı antropomórfico MIRD descrito en el caṕıtulo 3. En primer lugar hemos verificado los
resultados obtenidos en el caṕıtulo anterior para las simulaciones FOR, extendiendo los
que figuran en la tabla 4.1 a todos las enerǵıas que hemos considerado en estos cálculos.
Los resultados se muestran en la tabla 5.1 y se confirma que el factor de forzado F = 50 es
adecuado para todo el rango de enerǵıas analizado. En todas las simulaciones que incluyen
el interaction forcing y que se discuten más adelante se han llevado a cabo con ese valor
de F .
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Para estudiar la efectividad de la aplicación del algoritmo de colonia de hormigas, nos
centramos en el cálculo de las SAF cuando la tiroides es el órgano fuente y los ovarios,
el útero, los test́ıculos y la vejiga son los órganos blanco, tal y como hizo en el caṕıtulo
anterior. Las enerǵıas de los fotones iniciales variaron entre 30 keV y 2 MeV. Para com-
pletar el análisis, el algoritmo de colonia de hormigas se aplica en conjunto con interaction
forcing y los resultados obtenidos en estas simulaciones se denotan como FOR+ACH y
FOR+ACHm.

Con el fin de evaluar la eficiencia de estas TRV y verificar su correcta aplicación, los
resultados se compararon con simulaciones análogas cuyos resultados se etiquetan como
PEN. Todas las simulaciones fueron realizadas en un procesador Intel Hapertown E5405
2.0 GHz, con un tiempo de CPU de 1.5 · 105 segundos.

5.3. Resultados y discusión

En las tablas 5.2 y 5.3 se muestran las incertidumbres relativas de las SAF, calculadas
de acuerdo a la ecuación (2.1), para las enerǵıas y órganos blanco estudiados. Se muestran
los resultados PEN, FOR, ACH y FOR+ACH y, para enerǵıas por debajo de 200 keV,
también los correspondientes a ACHm y FOR+ACHm.

Para las enerǵıas superiores a 100 keV (ver tabla 5.2), las Σrel calculadas en las simu-
laciones FOR y ACH son inferiores al 4 % en todos los casos, menores, por tanto, que las
obtenidas en las simulaciones PEN. Con estas TRV se obtiene una reducción en un factor
de 3 o más, lo que significa que la eficiencia de estas simulaciones es 9 veces mayor que
las de las simulaciones análogas. En general, las incertidumbres relativas resultantes de la
aplicación de estas dos TRV son similares, aunque ACH proporciona mejores resultados
en casi todos los casos. El cálculo en test́ıculos para la enerǵıa de 200 keV presenta la
mayor incertidumbre relativa que es, aproximadamente, del 4 %. Como ya se ha indicado
en los caṕıtulos anteriores, las incertidumbres relativas para este órgano son mayores que
las encontradas para los otros órganos blanco, independientemente del tipo de simulación
realizada.

Cuando se aplican en conjunto FOR y ACH se logra una reducción adicional, en las
incertidumbres relativas de todas las SAF. La mayor reducción ocurre en test́ıculos y para
las enerǵıas más bajas.

La situación es similar para fotones de 100 keV (ver tabla 5.3), aunque tanto para FOR
como para ACH, los valores de Σrel para test́ıculos están por encima del 7 %. Combinando
las dos TRV se obtiene una reducción adicional de un 50 %. Con el fin de mejorar la
eficiencia de los cálculos, para esta enerǵıa se han hecho simulaciones con el método ACHm
(el algoritmo de colonia de hormigas con el mapa de importancias inicial dependiente de
la variable z). Los resultados obtenidos se presentan también en la tabla 5.3 y puede verse
cómo ACHm es tan eficiente como la combinación de FOR+ACH o incluso mejor.

Para fotones de 50 keV, los valores de Σrel obtenidos con algunos de las esquemas
de simulación presentan valores inaceptablemente altos, muy por encima del 10 %. A
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Tabla 5.2: Incertidumbres relativas Σrel de las SAFs, dadas por la ecuación (2.1), en %, obtenidas
con las simulaciones sin TRV (PEN) y las calculadas con las diferentes TRV, para los cuatro
órganos estudiados y enerǵıas superiores a 100 keV.

enerǵıa simulación vejiga test́ıculos ovarios útero
200 keV PEN 2.73 7.42 3.75 1.41
200 keV FOR 0.91 3.87 1.65 0.80
200 keV ACH 0.65 3.83 0.87 0.38
200 keV FOR+ACH 0.39 1.96 0.64 0.28
300 keV PEN 2.01 5.38 2.98 1.09
300 keV FOR 0.66 2.61 1.31 0.59
300 keV ACH 0.52 2.65 0.81 0.32
300 keV FOR+ACH 0.32 1.31 0.63 0.31
500 keV PEN 1.64 3.89 2.57 0.92
500 keV FOR 0.55 2.04 1.25 0.51
500 keV ACH 0.42 1.33 0.76 0.29
500 keV FOR+ACH 0.28 1.00 0.63 0.22

1 MeV PEN 1.36 2.68 2.28 0.82
1 MeV FOR 0.40 1.23 1.02 0.37
1 MeV ACH 0.39 0.95 0.76 0.25
1 MeV FOR+ACH 0.25 0.67 0.58 0.21
2 MeV PEN 1.43 2.45 2.61 0.91
2 MeV FOR 0.38 1.02 1.05 0.36
2 MeV ACH 0.44 0.73 1.00 0.30
2 MeV FOR+ACH 0.26 0.55 0.67 0.23
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Tabla 5.3: Igual que la tabla 5.2 para enerǵıas menores o iguales a 100 keV. Se incluyen tam-
bién los resultados ACHm y FOR+ACHm obtenidos con el algoritmo de colonia de hormigas
modificado.

enerǵıa simulación vejiga testiculos ovarios útero
30 keV PEN - - - -
30 keV FOR - - - -
30 keV ACH - - - -
30 keV FOR+ACH - - - -
30 keV ACHm 43.08 55.52 - 38.31
30 keV FOR+ACHm 43.08 51.88 - 38.23
50 keV PEN 27.28 65.32 24.67 11.45
50 keV FOR 9.16 37.00 11.02 7.12
50 keV ACH 13.10 65.32 13.75 4.70
50 keV FOR+ACH 6.37 37.00 6.04 2.99
50 keV ACHm 8.80 13.79 6.92 2.91
50 keV FOR+ACHm 4.18 15.71 4.37 2.59

100 keV PEN 5.19 16.68 6.43 2.49
100 keV FOR 1.95 8.57 2.92 1.56
100 keV ACH 1.48 7.61 1.49 0.69
100 keV FOR+ACH 0.71 3.83 1.08 0.51
100 keV ACHm 1.07 3.59 1.00 0.46
100 keV FOR+ACHm 0.77 3.05 0.81 0.40
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esta enerǵıa, FOR presenta resultados razonables, causando una reducción de Σrel en un
factor de ∼ 1.5, para útero, y ∼ 3, para vejiga. Para el caso de test́ıculos, ACH no es
efectivo, porque la probabilidad de que un fotón contribuya a la dosis en este órgano es
muy baja, y ello impide construir un mapa de importancias apropiado. Para los otros
órganos, ACH reduce la incertidumbre relativa de la simulación PEN en un factor ∼ 2,
una mejora similar a la que se obtiene con FOR. ACHm es mucho más eficiente que ACH,
reduciendo la incertidumbre relativa (con respecto a las de las simulaciones análogas) en
un factor ∼ 4. Con la excepción de los test́ıculos, la combinación de ACHm con FOR
produce mejores resultados, obteniéndose valores de Σrel de ∼ 4 %, para vejiga y ovarios,
y de ∼ 2.5 %, para útero. Por consiguiente FOR+ACHm puede ser usada para calcular
las SAF con incertidumbres relativas del orden de 1 % en tiempos de aproximadamente
∼ 103 horas (en el caso de los procesadores que hemos utilizado en nuestras simulaciones).

En el caso de fotones de 30 keV, los resultados son menos satisfactorios. PEN, FOR
y ACH no proporcionan ningún valor, debido a que la enerǵıa depositada en los cuatro
órganos analizados fue cero. Aunque se incrementara el tiempo de CPU considerablemente,
para obtener alguna contribución a la dosis, el resultado tendŕıa enormes incertidumbres.
ACHm, que arranca con un mapa de importancias predefinido, proporciona SAF con
incertidumbres superiores al 30 % para vejiga, test́ıculos y útero, pero en el caso de ovarios
no se obtiene valor alguno.

Los resultados obtenidos para 30 keV y algunos de los encontrados para 50 keV deben
tomarse con precaución, debido a que como solo unos pocos fotones contribuyen a la
dosis, el teorema del ĺımite central podŕıa no tener validez completa y la evaluación de
las incertidumbres podŕıa ser no realista.

Los cálculos ACH y ACHm solo permiten obtener valores de las SAF para el órgano
blanco concreto que se está analizando (ya que requieren la definición de la RoI), lo
cual puede considerarse como una limitación de este tipo de simulaciones. Por tal motivo
es recomendable aplicar esta técnica en situaciones de muy baja estad́ıstica. Si se quiere
disminuir el tiempo de simulación, sacrificando un poco la incertidumbre, es recomendable
utilizar la combinación de interaction forcing, ruleta Rusa y splitting descrita en el caṕıtulo
anterior ya que permite la obtención de las SAF de todos los órganos blanco a la vez, con
gran eficiencia de simulación.

5.3.1. Comparación con otros autores

Las tablas 5.4 y 5.5 muestran los resultados de las SAF con su incertidumbre estad́ısti-
ca, obtenida con los diferentes esquemas de simulación. En general, las diferencias entre
las estimaciones MC obtenidas con los diferentes esquemas de simulación se encuentran
dentro del intervalo de confianza, si se considera un factor de recubrimiento k = 2.

Para comparación, las tablas 5.4 y 5.5 también incluyen los valores de las SAF obte-
nidas por Cristy y Eckerman [25] y por Hakimabad y Motavalli [27]. Las SAF de Cristy
y Eckerman fueron calculadas usando un código MC cuyos detalles se pueden encontrar
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en la referencia [75]. Las SAF con incertidumbres relativas superiores al 50 % fueron re-
calculados mediante el método point-source kernel (ver referencia [76]). Estos cálculos se
realizaron en maniqúıes de agua que representan los órganos de interés y que están ro-
deados por un medio infinito de agua y requieren factores emṕıricos de corrección para
reducir los errores sistemáticos introducidos mediante esta simplificación.

Las SAF de Hakimabad y Motavalli fueron calculadas con el código MCNP4C. Aunque
contrastaron los resultados obtenidos con tres tallies diferentes del código, únicamente los
obtenidos con F6 (un tally de deposición de enerǵıa) fueron seleccionados para obtener
una estimación fiable de las SAF. Por otra parte, estos autores afirman que sus resultados
tienen incertidumbres inferiores al 3 % aunque no dan detalles de las TRV usadas.

Para enerǵıas superiores a 100 keV (ver tabla 5.4), nuestros resultados están en mejor
acuerdo con los obtenidos por Hakimabad y Motavalli [27], que con los de Cristy and
Eckerman [25]. Las mayores diferencias entre nuestra simulación FOR+ACH y la de Ha-
kimabad y Motavalli aparecen en test́ıculos para 200 keV (72.3 %) y 500 keV (19.2 %)
y en vejiga para 200 keV (21.0 %). Las diferencias en los otros órganos y enerǵıas son
inferiores al 10 %. Las SAF de Cristy y Eckerman [25] para estas enerǵıas, son al menos
un 20 % mayores que las nuestras en todos los casos, alcanzándose valores que exceden
los que nosotros hemos obtenido en más de un 100 %, por ejemplo en el caso de test́ıculos
(para 200 y 500 keV).

En el caso de las enerǵıas de hasta 100 keV (ver tabla 5.5), las SAF obtenidas en
nuestros cálculos están relativamente cercanas a los valores reportados por Cristy y Ecker-
man [25]. Excepto para test́ıculos, las diferencias entre nuestros resultados FOR+ACHm
y los de estos autores, para 100 keV, son del orden del 10 %, mientras que esas dife-
rencias son superiores al 20 % con respecto a los valores reportados por Hakimabad y
Motavalli [27]. En las enerǵıas más pequeñas, nuestros resultados difieren sustancialmen-
te de los de estos autores; en algunos casos, por ejemplo, para test́ıculos en 30 y 50 keV,
encontramos diferencias relativas por encima de un orden de magnitud.

Desde el punto de vista cĺınico, es interesante señalar que con algunas excepciones,
nuestras SAF son menores que las obtenidas por Cristy y Eckerman [25] y Hakimabad
y Motavalli [27]. Estos últimos usaron un maniqúı ligeramente diferente al nuestro, lo
que impide establecer conclusiones generales al respecto. En nuestras simulaciones, el
maniqúı usado es similar al de Cristy y Eckerman [25], y aún aśı nuestras SAF son un
20 % mas pequeñas para enerǵıas superiores a 100 keV. Como los radioisótopos usados en
la práctica común se encuentran en este rango de enerǵıa, podemos esperar una reducción
de un 20 % en la estimación de las dosis para órganos blanco situados lejos de la fuente.

Cabe recordar que la dosis media absorbida en los órganos blanco viene dada por el
producto entre la actividad acumulada en el órgano fuente y la dosis promedio absorbida
por unidad de actividad acumulada; este último factor está relacionado con la SAF [18]. De
acuerdo a las referencias [11,18], y como ya se comentó en la Introducción, se pueden usar
diferentes técnicas para estimar la actividad acumulada. La exactitud de estos procesos
de medida está limitada por múltiples fuentes de incertidumbre que pueden incrementarse
con las que resultan de la determinación del volumen del órgano blanco. Considerando
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estas circunstancias, cualquier efecto en el cálculo preciso de las SAF, como lo alcanzado en
nuestras simulaciones FOR+ACH y FOR+ACHm, es un aporte importante a la precisión
de este cálculo.

5.4. Exactitud y estabilidad de las simulaciones

Para verificar la exactitud de los resultados, los valores obtenidos aplicando las TRV se
han comparado con los de las simulaciones de referencia calculadas en el caṕıtulo anterior.
Recordemos que las enerǵıas estudiadas fueron 50, 100 y 500 keV y que el número total de
historias en estas simulaciones de referencia fue de 2 · 1011 para el caso de 50 keV, 8 · 1010

para 100 keV y 2 · 1010 para 500 keV. Los resultados de estas simulaciones se denotan
como PENref y están incluidos en las tablas 5.4 y 5.5.

Como vemos en las tablas 5.4 y 5.5, los valores calculados en casi todas las simulaciones
están en acuerdo con los resultados PENref si se asume un intervalo de confianza con k = 2.
En todos los casos para la enerǵıa de 500 keV, las diferencias relativas entre los cálculos con
y sin TRV y los encontrados en las simulaciones referencia son inferiores al 1.7 %, excepto
en el cálculo PEN para test́ıculos para el que la diferencia alcanza un 4.5 %. Para la enerǵıa
de 100 keV se observan mayores diferencias relativas. Las más grandes se encuentran para
el caso de las simulaciones PEN. Excluyendo los test́ıculos, éstas diferencias están por
debajo del 4 % en la mayoŕıa de las simulaciones con TRV; en particular, los resultados de
las simulaciones FOR+ACH, ACHm y FOR+ACHm difieren de los valores de referencia
PENref en menos de un 2 %. En el caso de 50 keV los resultados obtenidos con ACHm y
FOR+ACHm están en buen acuerdo con los valores de referencia.

Para analizar la estabilidad de las simulaciones se han realizado 20 simulaciones idénti-
cas con diferentes semillas en el generador de números aleatorios y todas con el mismo
tiempo de cálculo, 1.5·105 segundos. Espećıficamente, se han obtenido resultados con FOR
y ACH que se resumen en la tabla 5.6, donde se comparan con los de referencia PENref .
Para cada cálculo damos además el intervalo de valores de las SAF obtenidas en las 20
simulaciones aśı como los valores de las SAF obtenidas combinando las 20 simulaciones
individuales de cada caso. Como se ve los resultados son consistentes con los de referencia.
En estos casos las diferencia son ∼ 2.5 % en test́ıculos para 100 keV, ∼ 1.5 % en ovarios
para 500 keV y menores que el 0.7 % en los demás órganos y para las dos enerǵıas.

Después de estos resultados podemos asegurar que los resultados de las SAF calculadas
en este caṕıtulo son fiables y las TRV garantizan simulaciones sin sesgo. Por tal motivo
las técnicas descritas aqúı pueden ser usadas para reducir los tiempos de simulación y
obtener resultados estad́ısticamente válidos.
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Caṕıtulo 6

CONCLUSIONES

La estimación de la dosis en Medicina Nuclear debida a la incorporación interna de
radionúclidos tiene una metodoloǵıa de cálculo propia ya que, cuando ingresan en el or-
ganismo se depositan en un órgano o tejido, denominado órgano fuente, el cual irradia
los demás tejidos y órganos del cuerpo, llamados órganos blanco, siendo por tanto los
valores de las dosis absorbidas en cada órgano diferentes. La dosis absorbida promedio
en un órgano blanco depende de la actividad acumulada en el órgano fuente y de la
dosis absorbida en el órgano blanco por unidad de actividad acumulada, que a su vez
depende de las caracteŕısticas f́ısicas del radionúclido y de la denominada SAF. Las SAF
han sido calculadas mediante simulación Monte Carlo usando como geometŕıa maniqúıes
matemáticos o voxelizados. Como consecuencia, la precisión en el cálculo dosimétrico en
Medicina Nuclear está limitada por las incertidumbres asociadas a la medición de las ac-
tividades acumuladas y de las incorporaciones de radionúclido, aśı como a las dificultades
y aproximaciones propias del cálculo MC de la SAF.

En esta tesis se han estudiado diferentes variables que afectan la estimación MC de la
SAF tales como (i) la consideración o no de el transporte de electrones secundarios; (ii)
las diferencias en la geometŕıa de los maniqúıes, debidas a variaciones en las masas de los
órganos, formas y composición de los mismos y distancias entre ellos, y (iii) las incerti-
dumbres estad́ısticas asociadas al propio cálculo MC. El análisis se ha llevado a cabo en
el caso concreto en que la tiroides es el órgano fuente y se emiten fotones isotrópicamente
desde dicho órgano con enerǵıas entre 10 keV y 4 MeV. La simulación se ha llevado a cabo
con el código PENELOPE, usando maniqúıes matemáticos construidos espećıficamente
para este trabajo. A continuación se resumen las conclusiones de los diferentes aspectos
estudiados.

(i) Cuando los órganos fuente y blanco coinciden, no considerar el transporte de elec-
trones secundarios en el cálculo de las SAF produce diferencias significativas para
enerǵıas superiores a 1 MeV. Si sólo se considera el transporte de fotones se obtienen
valores que sobreestiman las SAF obtenidas en simulaciones detalladas o mixtas en
las que los electrones secundarios son simulados. Para el resto de órganos blanco,
las diferencias relativas entre las SAF calculadas, incluyendo o no el transporte de
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electrones secundarios, son inferiores al 10 %, salvo para enerǵıas menores o iguales
a 30 keV o en órganos pequeños o de poco espesor. Cabe señalar no obstante que
en estos casos las incertidumbres estad́ısticas son muy elevadas, lo que reduce la
fiabilidad de los valores obtenidos.

(ii) Las caracteŕısticas geométricas (forma y volumen) y de composición de los órga-
nos que constituyen un maniqúı de simulación, aśı como la distancia entre ellos,
producen diferencias significativas en las SAF estimadas con MC, tal y como lo
muestran los cálculos realizados con los tres maniqúıes diferentes utilizados en este
trabajo. Considerar, por tanto, una geometŕıa estándar y valores de referencia de
las SAF no parece recomendable, ya que pueden subestimarse o sobreestimarse las
dosis calculadas en pacientes o en trabajadores concretos. De otra forma, pensar en
realizar un cálculo espećıfico para cada paciente o trabajador implicaŕıa un tiempo
de simulación inabordable a menos que se utilicen TRV y cálculo en paralelo. Otra
posible solución seŕıa implementar parámetros que ajusten los valores de las SAF a
las caracteŕısticas propias de cada individuo, aunque éste es un problema que queda
aún por estudiar y resolver.

(iii) La utilización de TRV en la estimación MC de las SAF es crucial en aquellos casos en
los que la estad́ıstica de depósito de enerǵıa en los órganos blanco es reducida, lo cuál
ocurre cuando la enerǵıa de los fotones iniciales es baja y/o cuando el órgano blanco
es pequeño y/o está alejado de la fuente. Es posible obtener resultados destacables,
en lo que a la reducción de la varianza se refiere y sin perder exactitud en las
SAF obtenidas, implementando las técnicas de interaction forcing (en el órgano
blanco) y ruleta rusa y splitting (en la fuente, justo en la emisión de los fotones).
Con la primera se obtienen reducciones de la incertidumbre relativa del 30 % y
del 75 %, para bajas y altas enerǵıas, respectivamente, habiéndose encontrado que,
en los casos analizados, el factor de forzado óptimo es F = 50. La consideración
conjunta del interaction forcing y de la ruleta rusa provoca reducciones adicionales
de las incertidumbres relativas y una mejora en la exactitud de las SAF calculadas.
La probabilidad óptima de aplicación de la ruleta rusa en nuestros cálculos es la
correspondiente al factor r = 3. Si se incluye también en la simulación el splitting,
no es posible establecer conclusiones generales ya que no se puede determinar un
factor s para el cuál se obtengan mejores incertidumbres en comparación con el
cálculo interaction forcing+ruleta rusa para todos los casos analizados. No obstante
hemos encontrado que, dependiendo de la enerǵıa y del órgano blanco, para los
valores s = 3 o s = 10 se pueden obtener SAF más precisas. En cualquier caso, las
estimaciones obtenidas en estas simulaciones coinciden en todos los casos (dentro
de las incertidumbres, con k = 2) con los resultados de simulaciones de referencia,
lo que muestra que la implementación conjunta de las TRV analizadas constituye
una solución al problema de cálculo de las SAF para órganos pequeños y distantes
del órgano fuente.

(iv) La metodoloǵıa basada en un algoritmo de colonia de hormigas que hemos desarro-
llado con el fin de poder aplicar la ruleta rusa y el splitting de manera automática
y controlada en toda la geometŕıa del maniqúı, produce resultados excelentes. Para
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fotones con enerǵıas superiores a 100 keV, su aplicación conjunta con interaction
forcing (este último en el órgano blanco) da lugar a incertidumbres relativas inferio-
res al 2 % en todos los casos. Para enerǵıas inferiores a 100 keV es necesario hacer
uso de un mapa de importancias inicial, obteniéndose SAF con incertidumbres re-
lativas menores que el 5 %. Esta metodoloǵıa proporciona por tanto resultados con
incertidumbres relativas pequeñas en tiempos razonables de simulación, de aproxi-
madamente dos d́ıas, para fotones con enerǵıas superiores a 100 keV. Para bajas
enerǵıas se requieren tiempos mayores de CPU, pero los resultados para las SAF
son fiables y precisos. Los valores calculados están en acuerdo con los de referencia
(dentro de las incertidumbres, con k = 2) lo que valida estad́ısticamente la imple-
mentación de esta metodoloǵıa en el cálculo MC de las SAF.

(v) Las TRV implementadas en esta tesis proporcionan una solución a las dificultades
planteadas en el cálculo de las SAF, disminuyendo aśı las fuentes de incertidumbres
del cálculo de la dosis absorbida en órganos blanco en Medicina Nuclear.





Apéndice A

Maniqúıes matemáticos

Como se ha indicado anteriormente, en nuestras simulaciones se han utilizado tres
maniqúıes matemáticos diferentes. Para este trabajo se han programado espećıficamente,
de acuerdo a pengeom la familia de maniqúıes MIRD y el M14. En este apéndice se
describen las caracteŕısticas espećıficas de los mismos.

La tiroides, el colon sigmoideo y la clav́ıcula fueron definidos por Cristy y Eckerman [25]
mediante polinomios de orden tres y cuatro, por lo que ha sido necesario realizar las corres-
pondientes adaptaciones para poder describirlos en términos de superficies cuádricas, para
lo que se siguieron algunas de las especificaciones del modelo propuesto por Ulanovsky
y Eckerman [67–69]. Los parámetros que intervienen en las correspondientes ecuaciones
para las diferentes edades se han escalonado de manera similar a los restantes órganos.
También se describen los cambios efectuados en la cabeza para reproducir el modelo de
Bouchet et al. [70].

A.1. Maniqúıes MIRD

El maniqúı MIRD está dividido en tres módulos que representan la cabeza, el tronco
y las piernas, respectivamente. La cabeza incluye esqueleto facial, cerebro y tiroides, el
tronco contiene la mayoŕıa de órganos fundamentales del cuerpo humano y las piernas
comprenden además la región genital. En lo que sigue se dan las ecuaciones que definen los
distintos órganos ordenados alfabéticamente. Los valores de los parámetros involucrados se
muestran en las tablas en las que se dan los valores (en cm) de los parámetros que definen
los distintos órganos de los maniqúıes; en ellas, se comparan además los volúmenes (en
cm3) que indican Cristy y Eckerman [25] para cada órgano con los obtenidos en este
trabajo mediante Monte Carlo. En la última columna se muestra la diferencia relativa
entre ambos valores. Hemos aprovechado para corregir algunas de las erratas observadas
en el trabajo de Cristy y Eckerman.
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Bazo

El bazo está definidos por un elipsoide, dado por:

(
x− x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 . (A.1)

Los valores de los parámetros pueden verse en la tabla A.1.

Tabla A.1: Bazo.

Volumen
Edad a b c x0 y0 z0 CE MIRD ∆[ %]

0 1.13 1.00 1.85 3.54 1.42 11.42 8.76 8.73(2) -0.34
1 1.65 1.35 2.63 4.94 1.85 16.23 24.50 24.50(4) 0.00
5 2.09 1.52 3.49 6.40 2.25 21.57 46.40 46.40(7) 0.00
10 2.43 1.68 4.35 7.65 2.52 26.85 74.40 74.30(9) -0.13
15 2.90 1.88 5.19 9.49 2.94 33.35 119.0 118.0(1) -0.84
20 3.50 2.00 6.00 11.00 3.00 37.00 176.00 175.95(8) -0.03

Brazos (estructura ósea)

La estructura ósea de los brazos está representada por conos eĺıpticos truncados definidos
por las ecuaciones:

1

a2

[
a(z − z2)

2z2

+ (x± x0)

]2

+
(y
b

)2

≤
[

2z2 + (z − z2)

2z2

]2

, (A.2)

0 ≤ z ≤ z2 ,

donde el signo + (−) corresponde al brazo derecho (izquierdo). Los parámetros corres-
pondientes se pueden observar en la tabla A.2.

Tabla A.2: Brazos (estructura ósea).

Volumen
Edad a b x0 z2 CE MIRD ∆[ %]

0 0.44 1.32 5.84 21.29 45.30 45.20(5) -0.22
1 0.62 1.76 8.10 30.26 121.00 121.20(9) 0.17
5 0.80 2.03 10.53 40.22 239.0 239.7(2) 0.29
10 0.97 2.27 12.79 50.07 404.0 404.2(2) 0.05
15 1.21 2.65 15.87 62.20 731.0 730.4(3) -0.08
20 1.40 2.70 18.40 69.00 956.0 951.1(2) -0.51
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Cabeza

La cabeza está definida por un cilindro eĺıptico y medio elipsoide. La sección ciĺındrica
está dada por:

(
x

AH

)2

+

(
y

BH

)2

≤ 1 , (A.3)

CT ≤ z ≤ CT + CH1 ,

y la región elipsoidal por:

(
x

AH

)2

+

(
y

BH

)2

+

(
z − [CT + CH1]

CH2

)2

≤ 1 , (A.4)

z > CT + CH1 .

Los parámetros para las diferentes edades de las ecuaciones anteriormente descritas se
pueden observar en las tablas A.3 y A.32.

Tabla A.3: Cabeza. (Ver tabla A.32 para CT ).

Volumen
Edad AH BH CH1 CH2 CE MIRD ∆[ %]

0 4.52 5.78 9.10 3.99 965.0 966.1(2) 0.11
1 6.13 7.84 12.35 5.41 2410.0 2410.0(3) 0.00
5 7.13 9.05 13.91 6.31 3670.0 3672.0(4) 0.05
10 7.43 9.40 15.19 6.59 4300.0 4301.0(5) 0.02
15 7.77 9.76 15.97 6.92 4900.0 4907.0(5) 0.14
20 8.00 10.00 16.85 7.15 5430.0 5431.9(6) 0.03

Caja torácica

La caja torácica está representada por dos cilindros concéntricos divididos en bandas que
corresponden a las costillas. Las ecuaciones que la definen son:

(x
a

)2

+
(y
b

)2

≤ 1 , (A.5)
(

x

a− d

)2

+

(
y

b− d

)2

> 1 ,

z1 ≤ z ≤ z2 ,

Int

(
z − z1

c

)
≡ par . (A.6)

Aqúı Int(u) hace referencia a la parte entera de u. Los parámetros de las ecuaciones
anteriormente descritas se pueden observar en la tabla A.4.
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Tabla A.4: Caja torácica.

Volumen
Edad a b c d z1 z2 CE MIRD ∆[ %]

0 5.40 4.80 0.43 0.21 10.86 20.75 34.00 34.03(4) 0.09
1 7.48 6.37 0.61 0.28 15.44 29.47 87.40 87.44(8) 0.05
5 9.73 7.35 0.81 0.34 20.53 39.16 174.0 173.9(1) -0.06
10 11.82 8.23 1.02 0.39 25.43 48.89 295.0 294.7(2) -0.10
15 14.66 9.60 1.26 0.47 31.67 60.65 531.0 531.5(3) 0.09
20 17.00 9.80 1.40 0.50 35.10 67.30 694.0 694.3(2) 0.05

Cerebro

El cerebro está representado por un elipsoide, cortado por un plano en z, descrito por las
ecuaciones:

(x
a

)2

+
(y
b

)2

+

(
z − (Ct + CH1)

c

)2

≤ 1 . (A.7)

Los parámetros para las diferentes edades se dan en la tabla A.5.

Tabla A.5: Cerebro.

Volumen
Edad a b c Ct CH1 CE MIRD ∆[ %]

0 4.14 5.40 3.61 21.60 9.10 338.0 338.0(1) 0.00
1 5.63 7.34 4.91 30.70 12.35 850.0 850.0(2) 0.00
5 6.34 8.26 5.52 40.80 13.91 1210.0 1212.0(2) 0.17
10 6.51 8.48 5.67 50.80 15.19 1310.0 1312.0(3) 0.15
15 6.58 8.57 5.73 63.10 15.97 1350.0 1354.0(3) 0.30
20 6.60 8.60 5.75 70.00 16.85 1370.0 1366.7(3) −0.24

Clav́ıculas

La clav́ıculas se han definido, de acuerdo a la propuesta de Ulanovsky y Eckerman [69],
mediante dos cilindros concéntricos, truncados por dos planos inclinados que permiten
delimitar su forma y que se corresponden con los del maniqúı de Cristy y Eckerman [25].
Las ecuaciones correspondientes son:

(x
a

)2

+

(
y − y0

a

)2

≤ 1 (A.8)

(x
b

)2

+

(
y − y0

b

)2

≤ 1

cot θ1 ≤
y0 − y
|x| ≤ cot θ2 (A.9)
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z1 ≤ z ≤ z2

y ≤ 0 .

Los parámetros para cada una de las edades se encuentran en la tabla A.6. Como vemos,
los volúmenes correspondientes difieren de los indicados por Cristy y Eckerman [25] en
un 2.7 % como máximo.

Tabla A.6: Clav́ıculas.

Volumen
Edad a b y0 z1 z2 cot θ1 cot θ2 CE MIRD ∆[ %]

0 5.291 4.849 0.730 20.78 21.34 5.587 0.3851 2.62 2.60(1) 0.77
1 7.451 6.829 1.380 29.54 30.32 5.681 0.4316 6.85 6.90(2) 0.73
5 10.24 9.359 3.140 39.33 40.23 5.998 0.5639 13.70 13.82(4) 0.87
10 12.86 11.94 4.930 48.93 50.13 6.258 0.6571 23.20 22.60(5) 2.66
15 16.51 15.35 7.220 60.79 62.25 6.485 0.7314 41.60 41.90(8) 0.72
20 20.62 19.38 11.10 67.46 69.04 7.034 0.8942 54.70 54.6(3) 0.18

Colon ascendente

El colon ascendente está representado por la región definida por dos cilindros eĺıpticos
concéntricos, mientras que el cilindro interior representa el contenido de éste. Las ecua-
ciones que representan la pared son:

(
x− x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

≤ 1 , (A.10)

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

≥ 1 ,

z1 ≤ z ≤ z2

y el contenido está dado por:

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

< 1 , (A.11)

z1 ≤ z ≤ z2

Los parámetros para las diferentes edades de los elementos constitutivos de las ecuaciones
del colon ascendente pueden verse en la tabla A.7.
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Tabla A.7: Colon ascendente.

Edad a b d x0 y0 z1 z2

0 0.79 1.23 0.2700 -2.70 -1.16 4.46 7.41
1 1.10 1.63 0.3700 -3.74 -1.53 6.34 10.53
5 1.43 1.88 0.4600 -4.87 -1.77 8.42 13.99
10 1.74 2.10 0.5400 -5.91 -1.98 10.49 17.42
15 2.16 2.45 0.6500 -7.33 -2.31 13.03 21.63
20 2.50 2.50 0.7085 -8.50 -2.36 14.45 24.00

Volumen
Pared del olon ascendente Contenido del colon ascendente

Edad CE MIRD ∆[ %] CE MIRD ∆[ %]
0 4.38 4.38(1) 0.00 4.63 4.62(2) -0.22
1 11.50 11.50(3) 0.00 12.10 12.10(3) 0.00
5 22.90 23.00(5) 0.44 24.10 24.10(5) 0.00
10 38.80 38.80(7) 0.00 40.80 40.70(7) -0.25
15 69.5 69.4(1) -0.14 73.4 73.4(1) 0.00
20 91.20 91.18(7) -0.02 96.30 96.36(6) 0.06

Colon descendente

El colon descendente está representado por dos cilindros eĺıpticos concéntricos, siendo la
pared la zona entre ambos y su contenido el interior del más interno. El eje de los cilindros
forma un cierto ángulo con el eje z. La pared está definida por:

(
x− x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

≤ 1 , (A.12)

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

≥ 1 ,

z1 ≤ z ≤ z2 ,

donde

x0 = x1 +mx
z − z2

z2 − z1

, (A.13)

y0 = my
z1 − z
z2 − z1

.

El contenido está dado por:

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

< 1 , (A.14)

z1 ≤ z ≤ z2
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Tabla A.8: Colon descendente.

Edad a b d x1 mx my z1 z2

0 0.60 1.04 0.20 2.94 0.2477 1.225 2.69 7.41
1 0.83 1.38 0.27 4.07 0.3432 1.625 3.82 10.53
5 1.08 1.60 0.34 5.30 0.4466 1.875 5.08 13.99
10 1.31 1.79 0.40 6.43 0.5421 2.100 6.33 17.42
15 1.62 2.09 0.49 7.98 0.6728 2.450 7.86 21.63
20 1.88 2.13 0.54 9.25 0.7800 2.500 8.72 24.00

Volumen
Pared del colon descendente Contenido del colon descendente

Edad CE MIRD ∆[ %] CE MIRD ∆[ %]
0 4.27 4.27(1) 0.00 4.98 4.99(2) 0.20
1 11.00 11.00(3) 0.00 13.1 13.10(3) 0.00
5 22.30 22.20(5) -0.44 26.1 26.10(5) 0.00
10 37.60 37.60(7) 0.00 44.1 44.10(7) 0.00
15 68.3 68.3(1) 0.00 78.2 78.2(1) 0.00
20 89.90 89.91(6) 0.01 102.0 102.33(7) 0.32

Los parámetros para las diferentes edades de los elementos constitutivos de las ecuaciones
del colon descendente pueden verse en la tabla A.8.

Colon sigmoideo

El colon sigmoideo esta definido en dos partes (superior e inferior), cada una de ellas
representada por cilindros concéntricos delimitados por planos. La parte superior, sin
contenido, está dada por:

(
x− x0

b1

)2

+

(
z

b1

)2

≤ 1 (A.15)

(
x− x0

b

)2

+
(z
b

)2

≥ 1

−y1 ≤ y ≤ y1

x ≤ x0

z ≥ 0

El contenido de esta parte superior está definido por:

(
x− x0

d1

)2

+

(
z

d1

)2

≤ 1 , (A.16)

(
x− x0

d

)2

+
(z
d

)2

≥ 1 ,
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x ≤ x0 ,

−y2 ≤ y ≤ y2 ,

z ≥ 0 .

La parte inferior, sin contenido, está definida por:
(
x− x0

a1

)2

+

(
z − z0

a1

)2

≤ 1 , (A.17)

(
x− x0

a

)2

+

(
z − z0

a

)2

≥ 1 ,

x ≥ x0 ,

−y1 ≤ y ≤ y1 ,

z ≤ z1 .

y el contenido por:
(
x− x0

c1

)2

+

(
z

c1

)2

≤ 1 , (A.18)

(
x− x0

c

)2

+
(z
c

)2

≥ 1 ,

x ≥ x0 ,

−y2 ≤ y ≤ y2 ,

z ≤ z1 .

Los parámetros para las diferentes edades de cada una de las ecuaciones anteriormente
descritas se pueden ver en la tabla A.9. Cabe señalar que los parámetros de adulto son
iguales a los propuestos en el maniqúı de la versión 2006 del código PENELOPE. Como
vemos, los volúmenes que hemos obtenido difieren como máximo en un 4.2 %. Este órgano
también está modificado respecto del modelo de Cristy y Eckerman [25].

Colon transverso

La pared del colon transverso está definida por dos cilindros eĺıpticos concéntricos; el
cilindro interior representa su contenido. Las ecuaciones que definen la pared:

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.19)

(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

≥ 1 ,

−x1 ≤ x ≤ x1 ,

y el contenido del colon transverso está definido por:
(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

< 1 , (A.20)

x1 ≤ x ≤ x1 .



79

T
ab

la
A

.9
:

C
ol

on
si

gm
oi

d
eo

.

E
d
ad

a
a

1
b

b 1
c

c 1
d

d
1

x
0

y 1
y 2

z 0
z 1

0
1.

11
4

2.
32

9
0.

38
77

1.
52

9
1.

33
8

2.
10

4
0.

58
96

1.
31

0
0.

95
0

0.
50

0
0.

25
00

2.
61

3
2.

69
0

1
1.

63
4

3.
24

0
0.

58
59

2.
11

0
1.

94
8

2.
98

3
0.

86
59

1.
82

3
1.

32
0

0.
69

0
0.

35
00

3.
71

0
3.

82
0

5
2.

24
6

4.
21

2
0.

83
96

2.
72

2
2.

68
3

3.
83

5
1.

20
6

2.
35

4
1.

72
0

0.
88

0
0.

46
00

4.
93

4
5.

08
0

10
2.

78
9

5.
04

7
1.

16
30

3.
37

5
3.

20
6

4.
69

3
1.

50
2

2.
97

8
2.

09
0

0.
88

8
0.

44
40

6.
14

9
6.

33
0

15
3.

50
3

6.
11

2
1.

51
30

4.
12

5
3.

98
8

5.
74

0
1.

90
3

3.
62

8
2.

59
0

1.
03

9
0.

50
90

7.
63

5
7.

86
0

20
4.

07
9

6.
86

2
1.

60
90

4.
39

1
4.

66
4

6.
27

6
2.

19
4

3.
80

4
3.

00
0

1.
39

1
0.

80
65

8.
47

0
8.

72
0

V
ol

u
m

en
C

ol
on

si
gm

oi
d
eo

C
on

te
n
id

o
d
el

co
lo

n
si

gm
oi

d
eo

E
d
ad

C
E

M
IR

D
∆

[%
]

C
E

M
IR

D
∆

[%
]

0
3.

39
3.

38
(1

)
0.

21
1.

73
0

1.
72

2(
9)

0.
47

1
8.

78
8.

88
(3

)
1.

13
4.

49
4.

31
(2

)
4.

18
5

17
.6

0
17
.8

9(
4)

1.
62

9.
11

9.
50

(3
)

4.
11

10
29
.7

0
30
.5

0(
6)

2.
62

15
.3

0
15
.5

4(
4)

1.
54

15
53
.8

0
51
.8

0(
9)

3.
86

26
.8

0
26
.3

2(
6)

1.
82

20
70
.4

70
.0

(4
)

0.
57

35
.6

35
.1

(2
)

1.
43



80

T
ab

la
A

.1
0:

C
ol

on
tr

an
sv

er
so

.

V
ol

u
m

en
P

ar
ed

d
el

co
lo

n
tr

an
sv

er
so

C
on

te
n
id

o
d
el

co
lo

n
tr

an
sv

er
so

E
d
ad

b
c

d
y 0

z 0
x

1
C

E
M

IR
D

∆
[%

]
C

E
M

IR
D

∆
[%

]
0

1.
23

0.
46

0.
18

0
-1

.1
6

7.
87

3.
33

5.
69

5.
66

(2
)

-0
.5

3
6.

15
6.

14
(2

)
-0

.1
6

1
1.

63
0.

65
0.

26
0

-1
.5

3
11

.1
8

4.
62

15
.2

0
15

.2
0(

3)
0.

00
15

.5
0

15
.5

0(
3)

0.
00

5
1.

88
0.

87
0.

33
0

-1
.7

7
14

.8
6

6.
01

30
.2

0
30

.2
0(

5)
0.

00
31

.6
0

31
.7

0(
5)

0.
32

10
2.

10
1.

08
0.

40
0

-1
.9

8
18

.5
1

7.
30

51
.0

0
51

.1
0(

8)
0.

20
53

.0
0

53
.0

0(
8)

0.
00

15
2.

45
1.

35
0.

49
0

-2
.3

1
22

.9
9

9.
06

92
.3

92
.2

(1
)

-0
.1

1
96

.0
95

.9
(1

)
-0

.1
0

20
2.

50
1.

50
0.

52
7

-2
.3

6
25

.5
0

10
.5

0
12

1.
00

12
0.

72
(7

)
-0

.2
3

12
7.

00
12

6.
80

(7
)

-0
.1

5



81

Los valores de los parámetros pueden verse en la tabla A.10.

Corazón

El corazón está definido por elipsoides que representan los ventŕıculos y las auŕıculas. El
ventŕıculo izquierdo está definido por:

( x1

V X

)2

+
( y1

AV Y

)2

+
( z1

LAV Z

)2

≤ 1 , (A.21)
(

x1

V X − TLVW

)2

+

(
y1

AV Y − TLVW

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW

)2

≥ 1 ,

x1 ≥ 0

y su contenido por:
(

x1

V X − TLVW

)2

+

(
y1

AV Y − TLVW

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW

)2

< 1 , (A.22)

x1 ≥ 0

Las ecuaciones que definen el ventŕıculo derecho son:
( x1

V X

)2

+
( y1

AV Y

)2

+
( z1

RAV Z

)2

≤ 1 ,(A.23)
(

x1

V X − TRVW

)2

+

(
y1

AV Y − TRVW

)2

+

(
z1

RAV Z − TRVW

)2

≥ 1 ,

x1 ≥ 0 ,

z1 < 0 ,

y el contenido está definido por:
(

x1

V X − TRVW

)2

+

(
y1

AV Y − TRVW

)2

+

(
z1

RAV Z − TRVW

)2

< 1 ,(A.24)

x1 ≥ 0 ,

z1 < 0 .

La región común entre el ventŕıculo derecho y el izquierdo se considera parte del ventŕıculo
izquierdo y se excluye del ventŕıculo derecho, lo que se define según:

( x1

V X

)2

+
( y1

AV Y

)2

+
( z1

LAV Z

)2

> 1 . (A.25)

Las auŕıculas del corazón están representadas por porciones de elipsoides. La auŕıcula
izquierda está dividida en dos partes; las ecuaciones que describen la primera son:

( x1

AX

)2

+
( y1

AV Y

)2

+
( z1

LAV Z

)2

≤ 1 , (A.26)
(

x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

LAV Z − TAW

)2

≥ 1 ,

x1 < 0 ,

z1 ≥ 0 ,
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y su contenido está dado por:

(
x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

LAV Z − TAW

)2

< 1 , (A.27)

x1 < 0 ,

z1 ≥ 0

Las ecuaciones que describen la segunda parte de la auŕıcula izquierda son:

( x1

AX

)2

+
( y1

AV Y

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW + TAW

)2

≤ 1 , (A.28)

(
x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW

)2

≥ 1 ,

x1 < 0 ,

z1 < 0

y las de su contenido:

(
x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW

)2

< 1 , (A.29)

x1 < 0 ,

z1 < 0

La auŕıcula derecha está definida por las ecuaciones:

( x1

AX

)2

+
( y1

AV Y

)2

+
( z1

RAV Z

)2

≤ 1 , (A.30)
(

x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

RAV Z − TAW

)2

≥ 1 ,

x1 < 0 ,

z1 < 0

y su contenido está dado por:

(
x1

AX − TAW

)2

+

(
y1

AV Y − TAW

)2

+

(
z1

RAV Z − TAW

)2

< 1 , (A.31)

x1 < 0 ,

z1 < 0

La región común entre la auŕıcula derecha e izquierda se considera parte de la auŕıcula
izquierda y se excluye de la auŕıcula derecha mediante la siguiente ecuación:

( x1

AX

)2

+
( y1

AV Y

)2

+

(
z1

LAV Z − TLVW − TAW

)2

> 1 (A.32)
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El sistema de coordenadas (x1, y1, z1) está relacionado con el sistema original del mani-
qúı (x, y, z) mediante las siguientes ecuaciones de rotación:



x1

y1

z1


 =



α1

α2

α3

β1

β2

β3

γ1

γ2

0





x− x0

y − y0

z − z0


 (A.33)

Los valores de los parámetros para las diferentes edades presentes en las ecuaciones ante-
riores pueden verse en la tabla A.11.

Cráneo

El cráneo está representado por el volumen entre dos elipsoides concéntricos cuyas ecua-
ciones son:

(x
a

)2

+
(y
b

)2

+

(
z − [CT + CH1]

c

)2

≥ 1 , (A.34)

(
x

a+ d

)2

+

(
y

b+ d

)2

+

(
z − [CT + CH1]

c+ d

)2

≤ 1 .

Los parámetros a, b y c son los mismos que para el cerebro (ver tabla A.5). El valor de d
se encuentra en la tabla A.12.

Tabla A.12: Cráneo. (Ver tabla A.5 para a, b y c).

Volumen
Edad d CE MIRD ∆[ %]

0 0.20 49.80 49.90(4) 0.20
1 0.30 139.00 139.00(8) 0.00
5 0.56 339.0 338.0(1) -0.29
10 0.67 434.0 434.0(2) 0.00
15 0.76 508.0 508.0(2) 0.00
20 0.90 618.0 617.5(2) -0.08

Escápula

La escápula está definida por dos cilindros concéntricos eĺıpticos. Las ecuaciones que la
definen son:

(
x

a2

)2

+
(y
b

)2

≤ 1 , (A.35)

(
x

a1

)2

+
(y
b

)2

> 1 ,

z1 ≤ z ≤ z2 ,

m1 ≤
y

|x| ≤ m2 .
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Tabla A.13: Escápula.

Volumen
Edad a1 a2 b z1 z2 m1 m2 CE MIRD ∆[ %]

0 5.40 6.04 4.80 15.71 20.77 0.39 1.23 9.64 9.60(2) -0.41
1 7.48 8.36 6.37 22.32 29.52 0.37 1.18 25.30 25.20(4) -0.40
5 9.73 10.88 7.35 29.67 39.23 0.33 1.05 50.40 50.00(7) -0.79
10 11.82 13.20 8.23 36.94 48.84 0.30 0.97 85.7 86.1(1) 0.47
15 14.66 16.36 9.60 45.88 60.67 0.28 0.91 154.0 154.0(1) 0.00
20 17.00 19.00 9.80 50.90 67.30 0.25 0.80 202.0 202.0(1) 0.00

La presencia de |x| permite generar escápula derecha (x > 0) e izquierda (x < 0). Los
parámetros de las ecuaciones anteriormente descritas se pueden observar en la tabla A.13.

Espina dorsal

La espina dorsal está definida por las siguientes ecuaciones:

(x
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

≤ 1 , (A.36)

z1 ≤ z ≤ z4 .

Se divide en tres regiones mediante los planos z = z2 y z = z3. Los parámetros para las
diferentes edades de las ecuaciones anteriormente descritas se pueden observar en la tabla
A.14.

Tabla A.14: Espina dorsal.

Volumen
Edad a b y0 z1 z2 z3 z4 CE MIRD ∆[ %]

0 0.64 1.23 2.70 6.79 10.83 21.6 27.02 50.00 50.04(5) 0.08
1 0.88 1.63 3.58 9.65 15.39 30.7 38.01 128.00 127.90(9) -0.08
5 1.15 1.88 4.13 12.82 20.46 40.8 48.83 245.0 245.1(1) 0.04
10 1.39 2.10 4.62 15.97 25.47 50.8 59.89 403.0 402.6(2) -0.10
15 1.73 2.45 5.39 19.83 31.64 63.1 72.91 707.0 706.8(3) -0.03
20 2.00 2.50 5.50 22.00 35.10 70.0 80.54 920.0 919.7(2) -0.03

Esqueleto facial

El esqueleto facial está representado por dos cilindros concéntricos eĺıpticos. Las ecuacio-
nes que lo definen son:

(
x

a1

)2

+

(
y

b1

)2

≤ 1 , (A.37)
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(
x

a1 − d1

)2

+

(
y

b1 − d1

)2

≥ 1 ,

y ≤ 0 ,

CT + z1 ≤ z ≤ CT + z5

Se excluye la región correspondiente al cráneo definida por:

(
x

a+ d

)2

+

(
y

b+ d

)2

+

(
z − [CT + CH1]

c+ d

)2

> 1 (A.38)

Los parámetros de las ecuaciones anteriores se pueden ver en la tabla A.15. Cabe señalar
que los valores de a, b, c y d corresponden a los mismos valores del cráneo (ver tablas A.5
y A.12). CT está dado en la tabla A.32.

Tabla A.15: Esqueleto facial. (Ver tablas A.5, A.12 y A.32 para los restantes parámetros).

Volumen
Edad a1 b1 d1 z1 z5 CE MIRD ∆[ %]

0 4.17 5.43 0.07 2.16 8.18 6.13 6.14(1) 0.16
1 5.73 7.44 0.14 2.93 11.18 22.80 22.80(3) 0.00
5 6.68 8.60 0.58 3.30 12.57 114.00 113.00(7) -0.88
10 6.93 8.90 0.74 3.61 13.73 161.0 161.0(1) 0.00
15 6.92 8.91 1.10 3.79 14.05 234.0 234.0(1) 0.00
20 7.00 9.00 1.40 4.00 14.73 305.0 305.1(1) 0.05

Estómago

La pared del estómago está definida por dos elipsoides concéntricos y el contenido corres-
ponde al elipsoide interior. Las ecuaciones que describen la pared son:

(
x− x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.39)

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

≥ 1 ,

y el contenido está definido por:

(
x− x0

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

< 1 (A.40)

Los parámetros para las diferentes edades pueden verse en la tabla A.16.



87

T
ab

la
A

.1
6:

E
st

óm
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Glándulas suprarrenales

Cada una de las glándulas suprarrenales está representada por la mitad de un elipsoide.
Se ubican sobre cada uno de los riñones. Las ecuaciones correspondientes son:

(x1

a

)2

+
(y1

b

)2

+
(z1

c

)2

≤ 1 , (A.41)

z1 ≥ 0

El sistema de coordenadas (x1, y1, z1) está relacionado con el sistema original del mani-
qúı (x, y, z) a través de las siguientes ecuaciones de rotación:



x1

y1

z1


 =




cos θ
− sin θ

0

sin θ
cos θ

0

0
0
1





x− x0

y − y0

z − z0


 (A.42)

Los parámetros para las diferentes edades de los elementos constitutivos de las glándulas
suprarrenales pueden verse en la tabla A.17.

Tabla A.17: Glándulas suprarrenales. Los valores de x0 y θ positivos (negativos) corres-
ponden a la glándula izquierda (dereacha).

Volumen
Edad a b c x0 y0 z0 θ CE MIRD ∆[ %]

0 1.61 0.54 1.54 ±1.41 2.45 11.73 ±63.3 5.61 5.59(2) -0.36
1 1.05 0.35 2.20 ±1.54 3.25 16.66 ±62.2 3.39 3.39(2) 0.00
5 1.12 0.37 2.92 ±2.00 3.75 22.14 ±59.3 5.07 5.10(2) 0.59
10 1.17 0.39 3.63 ±2.43 4.20 27.58 ±57.2 6.94 6.92(3) -0.29
15 1.30 0.43 4.30 ±3.02 4.90 34.26 ±55.6 10.10 10.06(4) -0.40
20 1.50 0.50 5.00 ±3.50 5.00 38.00 ±52.00 15.70 15.65(2) -0.30

Hı́gado

El h́ıgado está representado por un cilindro eĺıptico limitado por planos:

(x
a

)2

+
(y
b

)2

≤ 1 , (A.43)

x

xm
+

y

ym
− z

zm
≤ −1 ,

z1 ≤ z ≤ z2 .

Los parámetros correspondientes al h́ıgado vienen dados en la tabla A.18.
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Tabla A.18: Hı́gado.

Volumen
Edad a b xm ym zm z1 z2 CE MIRD ∆[ %]

0 5.19 4.25 8.45 10.90 13.27 8.33 13.27 117.00 117.00(8) 0.00
1 7.20 5.47 12.83 16.55 18.86 11.84 18.86 281.0 281.0(1) 0.00
5 9.39 6.30 16.27 20.34 25.06 15.74 25.06 562.0 561.0(2) -0.18
10 11.43 6.83 21.98 29.67 31.21 19.59 31.21 853.0 853.0(3) 0.00
15 14.19 7.84 31.51 44.75 38.76 24.34 38.76 1350.0 1350.0(4) 0.00
20 16.50 8.00 35.00 45.00 43.00 27.00 43.00 1830.0 1833.2(3) 0.17

Intestino delgado

El intestino delgado está representado por un cilindro eĺıptico, descrito por las ecuaciones:

(x
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

≤ 1 , (A.44)

y1 ≤ y ≤ y2 ,

z1 ≤ z ≤ z2 .

Los parámetros para las diferentes edades de estas ecuaciones del intestino delgado pueden
verse en la tabla A.19. Hay que excluir la porción de intestino grueso incluida en esta
región.

Tabla A.19: Intestino delgado.

Volumen
Edad a b y0 y1 y2 z1 z2 CE MIRD ∆[ %]

0 3.59 5.54 -1.860 -2.39 1.08 5.25 8.33 50.90 50.80(5) -0.20
1 4.97 7.35 -2.470 -3.16 1.43 7.46 11.84 132.0 132.0(1) 0.00
5 6.47 8.48 -2.850 -3.65 1.65 9.91 15.74 265.0 264.0(2) -0.38
10 7.85 9.49 -3.196 -4.08 1.85 12.34 19.59 447.0 447.0(2) 0.00
15 9.75 11.07 -3.720 -4.76 2.16 15.32 24.34 806.0 805.0(3) -0.12
20 11.30 11.30 -3.800 -4.86 2.20 17.00 27.00 1060.0 1055.8(2) -0.39

Ovarios

Los ovarios están definidos por un par de elipsoides, dados por:

(
x± x0

a

)2

+
(y
b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.45)

donde el signo + (−) corresponde al ovario derecho (izquierdo). Los valores de los corres-
pondientes parámetros están dados en la tabla A.20.



90

Tabla A.20: Ovarios.

Volumen
Edad a b c x0 z0 CE MIRD ∆[ %]

0 0.30 0.22 0.57 1.91 4.63 0.315 0.322(4) 2.22
1 0.38 0.28 0.77 2.64 6.58 0.686 0.675(7) -1.60
5 0.53 0.35 1.07 3.44 8.74 1.66 1.68(1) 1.27
10 0.66 0.40 1.36 4.17 10.89 3.01 3.03(2) 0.66
15 1.17 0.58 1.80 5.18 13.52 10.10 10.24(4) 1.39
20 1.00 0.50 2.00 6.00 15.00 8.38 8.36(2) -0.23

Páncreas

El páncreas está definido mediante la mitad de un elipsoide. Las ecuaciones correspon-
dientes son:

(
x− x0

a

)2

+
(y
b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.46)

x ≥ x0 ,

z ≥ z0 ,

x > x1 .

Los parámetros pueden verse en la tabla A.21.

Tabla A.21: Páncreas.

Volumen
Edad a b c x0 z0 x1 CE MIRD ∆[ %]

0 4.32 0.50 0.87 -0.09 11.42 0.99 2.69 2.53(1) -5.95
1 6.85 0.71 1.41 -0.43 16.23 1.32 9.87 9.32(3) -5.57
5 9.16 0.90 1.92 -0.57 21.57 1.72 22.70 21.60(5) -4.85
10 10.09 0.92 2.17 -0.38 26.85 2.15 28.90 27.70(6) -4.15
15 13.32 1.14 2.87 -0.72 33.35 2.61 62.40 61.70(9) -1.12
20 16.00 1.20 3.30 -1.00 37.00 3.00 90.69 90.69(6) -0.01

Pelvis

La pelvis está definida por dos cilindros eĺıpticos no concéntricos. Las ecuaciones que la
describen son:

(
x

a1

)2

+

(
y − y01

b1

)2

≤ 1 , (A.47)



91

(
x

a2

)2

+

(
y − y02

b2

)2

≤ 1 ,

y ≥ y02 ,

y ≤ y1 , si z ≤ z1 ,

0 ≤ z ≤ z2 .

Los parámetros para las diferentes edades de las ecuaciones anteriormente descritas se
pueden observar en la tabla A.22.

Tabla A.22: Pelvis.

Edad a1 b1 a2 b2 y01 y02 y1 z1 z2

0 3.59 5.54 3.81 5.88 -1.86 -1.47 2.45 4.32 6.79
1 4.97 7.35 5.28 7.80 -2.47 -1.95 3.25 6.14 9.65
5 6.47 8.48 6.87 9.00 -2.85 -2.25 3.75 8.16 12.82
10 7.85 9.49 8.34 10.08 -3.19 -2.52 4.20 10.16 15.97
15 9.75 11.07 10.35 11.76 -3.72 -2.94 4.90 12.62 19.83
20 11.30 11.30 12.00 12.00 -3.80 -3.00 5.00 14.00 22.00

Volumen
Edad CE MIRD ∆[ %]

0 28.90 28.84(4) -0.21
1 76.00 76.10(7) 0.13
5 151.0 151.2(1 ) 0.13
10 258.0 258.4(2) 0.16
15 460.0 460.4(3) 0.09
20 606.0 606.2(1) 0.03

Piel (recubrimiento)

Todo el maniqúı se encuentra recubierto por piel con un espesor S, cuyos valores para las
diferentes edades se pueden ver en la tabla A.23.

Tabla A.23: Piel (recubrimiento).

Edad S
0 0.07
1 0.08
5 0.09
10 0.10
15 0.17
20 0.20
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Piernas (estructura ósea)

La estructura ósea de las piernas están representadas por conos circulares truncados de-
finidas por las ecuaciones:

(
x±

[
AT
2

+
kz

CL − S

])2

+ y2 ≤
(
R1 +

[
R1 −R2

CL − S

]
z

)2

,

S − CL ≤ z ≤ 0 , (A.48)

donde el signo + (−) corresponde a la hueso de la pierna derecha (izquierda) y k, R1 y
R2 están definidos por las ecuaciones:

k =
AT
2

(
1− CL1 − CL

CL1

)
,

R1 =
7

40
AT , (A.49)

R2 =
AT
4

(
CL1 − CL
CL1

)
,

Los parámetros para las diferentes edades de las ecuaciones anteriores están dados en las
tablas A.24, A.32 y y A.23.

Tabla A.24: Piernas (estructura ósea).

Volumen
Edad CL CL1 CE MIRD ∆[ %]

0 16.8 21.6 61.40 61.50(6) 0.16
1 26.5 37.1 207.0 206.0(1) -0.48
5 48.0 65.0 610.0 610.0(3) 0.00
10 66.0 90.0 1250.0 1246.0(5) -0.32
15 78.0 100.0 2100.0 2100.0(7) 0.00
20 80.0 100.0 2800.0 2799.5(8) -0.02

Pulmones

Los pulmones están representados por sendos elipsoides, cortados por un plano, a los
cuales se les retira un segmento a fin de poder acoplar el corazón, tal como lo proponen
Cristy y Eckerman [25]. En los maniqúıes propuestos aqúı ha habido que modificar los
planos que delimitan la sección a retirar ya que los propuestos por Cristy y Eckerman
interceptaban el modelo de corazón que hemos considerado. Los elipsoides que definen los
pulmones, están descritos por las ecuaciones:

(
x± x0

a

)2

+
(y
b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.50)

z ≥ z0 .
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donde el signo + (−) corresponde al pulmón derecho (izquierdo). Las secciones que se
retiran del pulmón derecho y del izquierdo están definidas por los planos:

x ≤ x1R , (A.51)

y < y1R ,

z1R ≤ z ≤ z2R

y

x ≤ x1L , (A.52)

y < y1L ,

z0 ≤ z ≤ z1L ,

respectivamente. Los parámetros para las diferentes edades de los elementos constitutivos
de los pulmones pueden verse en la tabla A.25.

Región genital masculina

La región genital masculina está definida por las siguientes ecuaciones:

z1 ≤ z ≤ 0 , (A.53)

−r ≤ x ≤ r ,

−r ≤ y ≤ 0 ,

(x± r)2 + y2 ≥ r2 ,

donde r y z están dados por:

r =
AT
2

(
1 +

z

CL1

)
, (A.54)

z = − (2c+ S) .

AT , CL1, c y S son parámetros que están definidos para el tronco, la estructura ósea de
las piernas, los test́ıculos y la piel, respectivamente, y están dados tablas A.32, A.24, A.29
y A.23. En la tabla A.26 se muestran los correspondientes volúmenes.

Tabla A.26: Región genital masculina. (Los parámetros correspondientes están dados en
las tablas A.32, A.24, A.29 y A.23).

Volumen
Edad CE MIRD ∆[ %]

0 5.48 5.09(2) -7.19
1 12.10 10.72(3) -11.40
5 23.20 22.08(6) -4.83
10 36.20 34.74(9) -4.03
15 109.0 103.2(2) -5.32
20 196.0 196.4(1) 0.20
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Riñones

Los riñones están definidos por dos elipsoides truncados por planos. Las ecuaciones que
los definen son:

(
x± x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.55)

|x| ≤ x1 ,

donde el signo + (−) de corresponde al riñón derecho (izquierdo). Los parámetros para
las diferentes edades se pueden ver en la tabla A.27.

Tabla A.27: Riñones.

Volumen
Edad a b c x0 y0 z0 x1 CE MIRD ∆[ %]

0 1.79 0.93 1.70 1.91 2.94 10.03 0.71 22.00 22.00(3) 0.00
1 2.61 1.25 2.41 2.64 3.90 14.25 0.95 60.50 60.50(7) 0.00
5 3.20 1.40 3.20 3.44 4.50 18.94 1.31 111.0 111.0(1) 0.00
10 3.66 1.47 3.99 4.17 5.04 23.59 1.74 166.0 166.1(1) 0.06
15 4.05 1.53 4.96 5.18 5.88 29.30 2.48 238.0 238.0(2) 0.00
20 4.50 1.50 5.50 6.00 6.00 32.50 3.00 288.0 287.9(1) -0.02

Tabla A.28: Senos.

Volumen
Edad a b c x0 z0 CE MIRD ∆[ %]

0 0.36 0.36 0.36 3.18 16.05 0.103 0.103(2) -0.49
1 0.63 0.63 0.63 4.40 22.81 0.704 0.704(7) 0.00
5 0.79 0.79 0.79 5.73 30.31 1.45 1.44(1) -0.83
10 0.94 0.94 0.94 6.95 37.73 2.50 2.53(2) 1.04
15 4.95 4.35 4.15 8.63 46.87 347.0 347.6(2) 0.17
20 4.95 4.35 4.15 10.00 52.00 337.0 337.2(1) 0.06

Senos

Cada uno de los senos está representado por la mitad de un elipsoide, situado sobre el
tronco, y vienen descritos por las ecuaciones:

(
x± x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.56)

(
x

AT

)2

+

(
y

BT

)2

> 1 .

Aqúı el signo + (−) corresponde al seno derecho (izquierdo) e y0 está dado por:

y0 = −BT

√
1−

(
x0

AT

)2

. (A.57)
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Los valores de los parámetros están en la tabla A.28.

Test́ıculos

Los test́ıculos están definidos por los dos elipsoides siguientes:

(
x± a
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z + c

c

)2

≤ 1 . (A.58)

El signo + (−) corresponde al test́ıculo derecho (izquierdo). Los valores de los parámetros
están dados en la tabla A.29.

Tabla A.29: Test́ıculos.

Volumen
Edad a b c y0 CE MIRD ∆[ %]

0 0.36 0.42 0.64 -2.54 0.811 0.806(7) -0.62
1 0.41 0.47 0.72 -3.73 1.16 1.16(1) 0.00
5 0.45 0.52 0.80 -4.98 1.57 1.58(2) 0.64
10 0.47 0.55 0.84 -6.15 1.82 1.84(2) 1.10
15 0.96 1.10 1.69 -7.10 15.00 14.95(6) -0.33
20 1.30 1.50 2.30 -8.00 37.60 37.61(4) 0.04

Timo

El timo está definido por un elipsoide, dado por:

(x
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 . (A.59)

Los parámetros espećıficos vienen dados en la tabla A.30.

Tabla A.30: Timo.

Volumen
Edad a b c y0 z0 CE MIRD ∆[ %]

0 1.76 0.70 2.1 -3.60 19.3 10.80 10.80(2) 0.00
1 1.75 1.00 3.0 -4.75 27.0 22.00 22.00(4) 0.00
5 1.85 1.05 3.5 -5.48 35.0 28.50 28.50(5) 0.00
10 1.85 1.00 3.9 -6.13 43.0 30.20 30.30(6) 0.33
15 1.75 0.93 4.0 -7.15 52.0 27.30 27.30(6) 0.00
20 1.50 0.80 4.0 -7.30 57.0 20.10 20.08(4) -0.11
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Tiroides

La tiroides está definida por dos elipsoides que representan los lóbulos y por dos cilindros
concéntricos que constituyen el istmo tiroideo. Las ecuaciones que definen los lóbulos son:

(
x± x0

a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 (A.60)

donde el signo + corresponde al lóbulo derecho y el − al izquierdo. El istmo tiroideo
vienen dado por los cilindros concéntricos:

(
x

Rist

)2

+

(
y − y0

Rist

)2

≤ 1 (A.61)

(
x

RT

)2

+

(
y − y0

RT

)2

≥ 1

z1 ≤ z ≤ z0

y ≤ y0

Los parámetros para las diferentes edades de las ecuaciones anteriormente descritas se
pueden ver en la tabla A.31.

Este es uno de los órganos cuya geometŕıa se ha adaptado respecto de la propuesta
por Cristy y Eckerman [25]. Como vemos en la tabla A.31, las diferencias en el volumen
entre los valores indicados por estos autores y los que hemos obtenido en nuestro trabajo
son inferiores al 3.4 %.

Tabla A.32: Tronco.

Volumen
Edad AT BT CT CE MIRD ∆[ %]

0 6.35 4.9 21.6 2110.0 2112.0(3) 0.09
1 8.80 6.5 30.7 5520.0 5517.0(6) -0.05
5 11.45 7.5 40.8 11000 11000(1) 0.00
10 13.90 8.4 50.8 18600 18640(1) 0.22
15 17.25 9.8 63.1 33500 33570(2) 0.21
20 20.00 10.0 70.0 44000 43983(1) -0.04

Tronco

El tronco, sin incluir los senos, está representado por un cilindro eĺıptico dado por:

(
x

AT

)2

+

(
y

BT

)2

≤ 1 , (A.62)

0 ≤ z ≤ CT .
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Los parámetros para las diferentes edades están dados en la tabla A.32.

Útero

El útero está definido por un elipsoide cortado por un plano y está dado por:

(x
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.63)

y ≥ y1 .

Los parámetros se muestran en la tabla A.33.

Tabla A.33: Útero.

Volumen
Edad a b c y0 z0 y1 CE MIRD ∆[ %]

0 0.83 2.57 0.49 -0.98 4.32 -2.27 3.70 3.71(1) 0.27
1 0.61 1.80 0.36 -1.30 6.14 -2.20 1.46 1.41(1) -3.42
5 0.78 2.00 0.47 -1.50 8.16 -2.51 2.60 2.61(2) 0.38
10 0.91 2.17 0.57 -1.68 10.16 -2.78 4.00 4.00(2) 0.00
15 2.47 5.61 1.55 -1.96 12.62 -4.77 76.0 76.0(1) 0.00
20 2.62 5.22 1.57 -2.00 14.00 -4.62 76.00 75.89(6) -0.15

Vejiga

La vejiga está definida por elipsoides concéntricos que describen la pared, mientras
que el interior del elipsoide menor describe el contenido. Las ecuaciones que describen la
pared de la vejiga son:

(x
a

)2

+

(
y − y0

b

)2

+

(
z − z0

c

)2

≤ 1 , (A.64)

(
x

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

≥ 1 ,

y el contenido está dado por:

(
x

a− d

)2

+

(
y − y0

b− d

)2

+

(
z − z0

c− d

)2

< 1 . (A.65)

Los valores de los parámetros pueden encontrarse en la tabla A.34.
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Veśıcula

La veśıcula está representada por un cono y media esfera excepto para el maniqúı bebe en
el que es un cilindro. Se trata de un órgano con contenido. Las ecuaciones correspondientes
a la parte esférica son:

x2
1 + y2

1 + z2
1 ≥ r2

1 , (A.66)

x2
1 + y2

1 + z2
1 ≤ r2

2 ,

z1 ≤ 0 ,

para la pared y

x2
1 + y2

1 + z2
1 < r2

1 , (A.67)

z1 < 0 ,

para el contenido. Las ecuaciones correspondientes a la sección cónica son:

x2
1 + y2

1 ≥ (r1 − sz1)2 , (A.68)

x2
1 + y2

1 ≤ (r2 − sz1)2 ,

0 ≤ z1 ≤ h

para la pared y

x2
1 + y2

1 < (r1 − sz1)2 , (A.69)

0 ≤ z1 ≤ h

para el contenido. El sistema coordenadas (x1, y1, z1) está relacionado con el original del
maniqúı (x, y, z) a través de las siguientes ecuaciones de rotación:



x1

y1

z1


 =



α1

α2

α3

0
β2

β3

γ1

γ2

γ3





x− x0

y − y0

z − z0


 (A.70)

Los parámetros para las diferentes edades pueden verse en la tabla A.35.
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A.2. Maniqúı M14

Para el maniqúı M14 se construyó una nueva cabeza de acuerdo a las especificaciones
de Bouchet et al. [70]. En las ecuaciones que se describen a continuación todos los valores
están dados en cm.

Descripción general de la cabeza

La cabeza se encuentra dividida en cuatro regiones principales: el cuello, el rostro, la parte
superior de la cabeza y la parte posterior de la misma. Esta última fue redefinida.

El cuello es un cilindro circular definido por:

x2 + (y − 1.20)2 ≤ 5.812 , (A.71)

70.0 ≤ z ≤ 75.2 .

El rostro se encuentra representado por un cilindro eĺıptico truncado por planos; las
ecuaciones que lo definen son:

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

≤ 1 , (A.72)

75.2 ≤ z ≤ 88.0 ,

y ≤ 4.80 .

La parte superior de la cabeza se encuentra definida por medio elipsoide dado por:

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

5.80

)2

≥ 1 , (A.73)

z ≤ 88.0 .

Por último, para redefinir la parte posterior fue necesario dividirla en dos zonas. La zona
superior fue definida como un cono eĺıptico truncado por el elipsoide que define el cráneo
y dos planos:

( x

7.74

)2

+
( y

9.60

)2

−
(
z − 16.0

70.0

)2

≤ 0 , (A.74)

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

6.9

)2

≥ 1 ,

y ≥ 4.8 ,

79.7 ≤ z ≤ 88.0 .

y la inferior por un paraboloide truncado por dos planos:

( x

5.81

)2

+

(
y − 12.0

5.81

)2

−
(
z − 66.0

8.50

)
≤ 0 , (A.75)

y ≥ 4.8 ,

77.4 ≤ z ≤ 79.7 .



104

Se debe señalar que es necesario excluir de ambas regiones la columna vertebral que viene
definida por la siguiente superficie cuádrica:

( x

2.17

)2

+

(
y − 3.41

1.67

)2

≥ 1 . (A.76)

Regiones del esqueleto óseo de la cabeza

Entre la cabeza y el cerebro hay 21 regiones de las que el cráneo, los dientes, la mand́ıbula,
la columna vertebral y la región superior del rostro forman parte del esqueleto óseo.

El cráneo está representado por dos elipsoides concéntricos limitados por un par de planos
inclinados; las ecuaciones lo definen son:

( x

7.21

)2

+
( y

9.27

)2

+

(
z − 88.0

5.80

)2

≤ 1 , (A.77)

( x

7.21

)2

+
( y

9.27

)2

+

(
z − 88.0

5.27

)2

≥ 1 ,

z ≥ 88.0

y

( x

7.21

)2

+
( y

9.27

)2

+

(
z − 88.0

6.37

)2

≥ 1 , (A.78)

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

6.90

)2

≤ 1 ,

z ≥ 88.0− 6.90
(

1 +
y

9.80

)
,

z ≤ 88.0 ,

y ≤ 0.

Los dientes están representados por dos cilindros eĺıpticos concéntricos definidos por:

( x

4.60

)2

+

(
y + 4.05

5.20

)2

≤ 1 , (A.79)

( x

3.34

)2

+

(
y + 4.05

4.70

)2

≥ 1 ,

77.4 ≤ z ≤ 88.0 ,

z ≤ −4.05 .

La mand́ıbula está definida por tres cilindros eĺıpticos, dos de los cuales son concéntricos,
truncados un plano horizontal, uno vertical y finalmente por un plano inclinado que
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coincide con uno de los planos del cráneo. Las ecuaciones que definen la parte frontal de
la mand́ıbula son:

( x

6.40

)2

+

(
y + 4.05

5.45

)2

≤ 1 , (A.80)

( x

3.40

)2

+

(
y + 4.05

3.86

)2

≥ 1 ,

75.5 ≤ z ≤ 77.4 ,

y ≤ −4.05

y las correspondientes a la parte posterior de la misma:

( x

6.40

)2

+

(
y + 4.05

5.45

)2

≤ 1 , (A.81)

( x

4.20

)2

+
( y

7.80

)2

≥ 1 ,

75.5 ≤ z ≤ 88.0− 6.90
(

1 +
y

9.80

)
,

−4.05 ≤ y ≤ 0 .

La región superior del rostro está definida por un cilindro eĺıptico truncado por el plano
inclinado del cráneo:

( x

6.93

)2

+
( y

9.60

)2

≤ 1 , (A.82)

80.0 ≤ z ≤ 88.0− 6.90
(

1 +
y

9.80

)
,

y ≤ −4.05 .

La columna vertebral está definida por tres cilindros eĺıpticos concéntricos que representan
el hueso cortical, la médula ósea y el ĺıquido cefalorraqúıdeo, estos dos últimos compuestos
por tejido blando. Las ecuaciones que definen el hueso cortical son:

( x

2.17

)2

+

(
y − 3.41

1.67

)2

≤ 1 , (A.83)

( x

0.77

)2

+

(
y − 3.41

0.77

)2

≥ 1 ,

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

5.80

)2

≥ 1 ,

z ≥ 70.0 .

El ĺıquido cefalorraqúıdeo está dado por:

( x

0.77

)2

+

(
y − 3.41

0.77

)2

≤ 1 , (A.84)
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( x

0.43

)2

+

(
y − 3.41

0.43

)2

≥ 1 ,

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

5.80

)2

≥ 1 ,

z ≥ 70.0

y la médula ósea está definida por el cilindro:

( x

0.43

)2

+

(
y − 3.41

0.43

)2

≤ 1 , (A.85)

( x

7.74

)2

+
( y

9.80

)2

+

(
z − 88.0

5.80

)2

≥ 1 ,

z ≥ 70.0 .

Regiones compuestas por tejido blando, excluyendo el cerebro

El ĺıquido cefalorraqúıdeo dentro de la región craneal se encuentra entre el cerebro y
el cráneo y está definido por elipsoides concéntricos dados por:

( x

7.12

)2

+
( y

9.18

)2

+

(
z − 88.0

5.18

)2

≤ 1 , (A.86)

( x

7.21

)2

+
( y

9.27

)2

+

(
z − 88.0

5.27

)2

≥ 1 ,

z ≥ 88.0

y

( x

7.12

)2

+
( y

9.18

)2

+

(
z − 88.0

6.28

)2

≤ 1 , (A.87)

( x

7.21

)2

+
( y

9.27

)2

+

(
z − 88.0

6.37

)2

≥ 1 ,

z ≤ 88.0 ,

z ≤ 88.0− 6.28
(

1 +
y

9.18

)
,

y ≤ 0 .

Los ojos están definidos por esferas y están localizados en la parte superior del rostro, con
una porción dentro de la piel. Las ecuaciones son:

(x± 3.40)2 + (y + 7.50)2 + (z − 84.20)2 ≤ 1.222 . (A.88)

Aqúı el signo + (−) corresponde al ojo derecho (izquierdo).

La tiroides que se considera en este maniqúı es la misma que la descrita anteriormente
para el MIRD adulto.
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Descripción completa del cerebro

El cerebro se encuentra dentro del cráneo, está rodeado por el ĺıquido cefalorraqúıdeo y
tiene ocho regiones importantes: núcleos caudados, cerebelo, corteza cerebral, ventŕıculos
laterales, tercer ventŕıculo, núcleos lentiformes, tálamos y materia blanca.

La corteza cerebral está conformada como la mitad de dos elipsoides concéntricos, limi-
tados por dos planos uno inclinado y otro vertical. Las ecuaciones que la definen son:

( x

6.12

)2

+
( y

8.18

)2

+

(
z − 88.0

5.28

)2

≥ 1 , (A.89)

( x

7.12

)2

+
( y

9.18

)2

+

(
z − 88.0

6.28

)2

≤ 1 ,

88.0− 6.28
(

1 +
y

9.18

)
≤ z ≤ 88.0 ,

y ≤ 4.5

y

( x

6.12

)2

+
( y

8.18

)2

+

(
z − 88.0

4.18

)2

≥ 1 , (A.90)

( x

7.12

)2

+
( y

9.18

)2

+

(
z − 88.0

5.18

)2

≤ 1 ,

|x| ≤ 1 ,

88.0 ≤ z ≤ 89.0 ,

y ≤ 3.5 .

El cerebelo está en la parte de atrás de la cabeza y es representado por un elipsoide
truncado por un plano horizontal y otro vertical, las ecuaciones que lo definen son:

( x

7.12

)2

+
( y

9.18

)2

+

(
z − 88.0

6.28

)2

≤ 1 , (A.91)

z ≤ 88.0 ,

y ≥ 4.5 .

Los tálamos están definidos por dos elipsoides ubicados en cada los hemisferios derecho e
izquierdo del cerebro. Las ecuaciones que los representan son:

(
x± 1.15

0.90

)2

+
( y

1.30

)2

+

(
z − 85.6

1.60

)2

≤ 1 . (A.92)

El tercer ventŕıculo se encuentra en medio de los dos tálamos y está representado por un
cilindro eĺıptico alargado en z y paralelo al eje y. Las ecuaciones que lo definen son:

( x

0.15

)2

+

(
z − 86.0

1.10

)2

≤ 1 , (A.93)

−1.2 ≤ y ≤ 1.2 .
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Los ventŕıculos laterales son modelados por dos cilindros ubicados en el hemisferio derecho
e izquierdo del cerebro y centrados en y = 0. Las ecuaciones correspondientes son:

(
x± 1.00

0.80

)2

+

(
z − 88.0

0.80

)2

≤ 1 , (A.94)

−2.5 ≤ y ≤ 2.5 .

Los núcleos caudales son representados por dos cilindros simétricos cubiertos por dos
esferas y están entre los ventŕıculos laterales y el núcleo lentiforme. Las ecuaciones que
definen los cilindros son:

(
x± 2.25

0.57

)2

+

(
z − 87.1

0.57

)2

≤ 1 , (A.95)

−2.80 ≤ y ≤ 0.75 ,

mientras que las esferas están dadas por:

(
x± 1.00

0.75

)2

+

(
y − 3.29

0.75

)2

+

(
z − 87.1

0.75

)2

≤ 1 , (A.96)

y ≤ −2.8 .

Por último, los núcleos lentiformes están definidos por elipsoides que se encuentran en
la parte inferior de los núcleos caudales y fuera de los tálamos. Las ecuaciones que los
definen son:

(
x± 1.95

1.13

)2

+

(
y + 1.20

1.90

)2

+

(
z − 85.8

1.50

)2

≤ 1 , (A.97)
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+
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+

(
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)2

≥ 1 ,

(
x± 2.25

0.57

)2

+

(
z − 87.1

0.57

)2

≥ 1 ,

−2.80 ≤ y ≤ 0.75 .
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