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บทที่ 2 

ทฤษฏีพืน้ฐาน 

2.1 การฉายรังสีตัดขวางแบบเกลยีวหมุน  

การฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุนเป็นเทคนิคฉายรังสีแปรความเขม้แบบหมุนล ารังสีชนิดหน่ึง 
ไดรั้บการออกแบบและพฒันาโดย Mackie และคณะ(1993) [16] ท่ีมหาวิทยาลยัวสิคอนซิน-เมดิสัน มี
ระบบการท างานคล้ายเคร่ืองเอกซเรย์คอมพิวเตอร์ ฉายรังสีโดยใช้ล ารังสีรูปพดัหมุนเป็นเกลียว
รอบตัวผู ้ป่วยด้วยความเร็วคงท่ี พร้อมกับแปรความเข้มด้วยอุปกรณ์จ ากัดล ารังสีแบบมัลติลีฟ 
(multileaf collimator: MLC) และเล่ือนเตียงเข้าสู่เคร่ืองฉายรังสีอย่างต่อเน่ือง แสดงในรูป 2.1 [17] 
วิธีการฉายรังสีแบบเกลียวหมุนน้ีจะช่วยเพิ่มประสิทธิภาพในการวางแผนรักษาโดยให้การกระจาย
ปริมาณรังสีท่ีเขา้รูปกับรอยโรคสูง และสามารถฉายรังสีในรอยโรคท่ีมีความยาวมากได้โดยไม่มี
รอยต่อพื้นท่ีรังสี นอกจากน้ีเคร่ืองฉายรังสียงัประกอบด้วยหัววดัรังสีส าหรับรับข้อมูลภาพรังสี
ตดัขวาง MVCT เพื่อประโยชน์ในการทวนสอบต าแหน่งฉายรังสีและวางแผนการรักษา   

 

รูป 2.1 แสดงลกัษณะการฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน
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เคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน (แสดงในรูป 2.2) ฉายรังสีดว้ยหวัเร่งอนุภาคระดบัศกัยไ์ฟฟ้า 
6 เมกะโวลต์ โดยยึดหวัเร่งอนุภาคติดกบัแขนฉายรังสีแบบวงแหวน (ring gantry) ท าให้สามารถฉาย
รังสีได ้360 องศา อยา่งต่อเน่ือง  มีระยะจากตน้ก าเนิดรังสีถึงจุดศูนยร่์วม (source axis distance, SAD) 
ภายในแขนฉายรังสี 85 เซนติเมตร ส าหรับการจดัต าแหน่งภายนอกเคร่ืองฉายรังสีจะใช้จุดศูนยร่์วม
เสมือน (virtual isocenter) ซ่ึงห่างจากต าแหน่งจุดศูนยก์ลางการหมุนภายในแขนฉายรังสีในแนวแกน 
y เท่ากบั 70 เซนติเมตร [18] 
ระบบการจ ากดัล ารังสีของเคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุนประกอบด้วย jaw collimator อยู่
ต  าแหน่งบนสุด ท าจากทงัสเตนหนา 23 เซนติเมตร ก ากบัล ารังสีในแนวตามยาว (longitudinal) หรือ
แนวแกน y สามารถเลือกขนาดความกวา้งของล ารังสีได ้3 ขนาด คือ 1, 2.5 และ 5 เซนติเมตร และชุด
จ ากดัล ารังสีแบบเล่ือนเปิด-ปิด (binary MLC) อยูต่  าแหน่งถดัลงมาจาก jaw collimator ใชใ้นการจ ากดั
ล ารังสีแนวตามขวาง (transverse) หรือแนวแกน x รวมถึงแปรความเขม้ของล ารังสี มีทั้งหมด 64 คู่ ท  า
จากทงัสเตนขนาด 0.61×10 เซนติเมตรท่ีจุดแกนหมุน เคล่ือนท่ีดว้ยระบบแรงลม (pneumatic) ใชเ้วลา
ในการเปล่ียนสถานะแต่ละคร้ัง (transit time) 20 มิลลิวนิาที  
 

 

รูป 2.2 แสดงองคป์ระกอบของเคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน 
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                 รูป 2.3 แสดงชุดจ ากดัล ารังสีแบบ binary multileaf collimator  

 

          
          รูป 2.4 แสดงการเล่ือนเปิด-ปิดของ binary multileaf collimator 

2.2 การสร้างภาพ MVCT ของเคร่ืองฉายรังสีตัดขวางแบบเกลยีวหมุน 

เคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุนถ่ายภาพรังสีตดัขวาง MVCT ดว้ยหวัเร่งอนุภาคเดียวกนักบัท่ี
ฉายรังสีแต่ปรับลดระดบัศกัยไ์ฟฟ้าลงมาท่ี 3.5 เมกะโวลต ์และติดตั้งระบบนบัวดัรังสีไวก้บัแขนฉาย
รังสีแบบวงแหวนดา้นตรงขา้มหวัเร่งอนุภาค มีระยะห่างจากแหล่งก าเนิดรังสี 132 เซนติเมตร ภายใน
ระบบนบัวดัรังสีประกอบดว้ยหวัวดัรังสีชนิดไอออนไนเซชนับรรจุก๊าซซีนอล (Xenon detector array) 
จ านวน 738 หัววดั แต่ละหัววดัรังสีประกอบด้วย 2 โพรงก๊าซ (gas cavity) ซ่ึงถูกแบ่งด้วยแผ่น
ทงัสเตนกวา้ง 0.32 มิลลิเมตร ยาว 2.54 มิลลิเมตร รังสีท่ีทะลุผ่านตวัผูป่้วยจะถูกนับวดัและแปลงค่า
ดว้ย fourier transform และด าเนินการสร้างภาพต่อดว้ยวธีิ filtered back-projection สามารถเลือกความ
ละเอียดของการสร้างภาพได้ 3 ระดับตามความหนาของ slice คือ fine (หนา 2 มิลลิเมตร) normal 
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(หนา 4 มิลลิเมตร) และ coarse (หนา 6 มิลลิเมตร) ซ่ึงภาพรังสีตดัขวางท่ีไดมี้คุณภาพเพียงพอต่อการ
ทวนสอบต าแหน่งฉายรังสีและการค านวณปริมาณรังสี [19, 20]  

 

 
รูป 2.5 แสดงระบบนบัวดัรังสีของเคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน 

2.3 โปรแกรมวางแผนรังสีรักษาของเคร่ืองฉายรังสีตัดขวางแบบเกลยีวหมุน 

เคร่ืองวางแผนรังสีรักษาตดัขวางแบบเกลียวหมุนประกอบไปดว้ยโปรแกรมวางแผนรังสีรักษา คือ 
Planning station และโปรแกรมประยุกต์ส าหรับค านวณปริมาณรังสีบนภาพรังสีตดัขวาง MVCT คือ 
Planned adaptive 
โปรแกรม Planning station ค านวณปริมาณรังสีโดยใช้อัลกอริทึม convolution/superposition ด้วย
วธีิการวางแผนแบบยอ้นกลบั (inverse planning) โดยการก าหนดปริมาณรังสีและบริเวณท่ีตอ้งการให้
มีการกระจายปริมาณรังสีตามท่ีตอ้งการ รวมไปถึงก าหนดระดบัความส าคญัของบริเวณต่างๆ จากนั้น
ระบบจะท าการค านวณและปรับแต่งความเขม้ของแต่ละล ารังสี เพื่อคน้หาพารามิเตอร์ท่ีท าให้ไดก้าร
กระจายปริมาณรังสีใกลเ้คียงกบัความตอ้งการมากท่ีสุด โดยผลการค านวณจะแสดงออกมาในรูปของ
ค่าเชิงสถิติของปริมาณรังสี (dose statistic), DVHs (แสดงในรูป 2.6) และไซโนแกรม (sinogram) ซ่ึง
จะแสดงขอ้มูลความเขม้ของล ารังสีและรูปร่างของ MLC แต่ละมุมของการฉายรังสี ในรูปแบบ 2 มิติ 
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(แสดงในรูป 2.7) โดยในแต่ละแถวของ sinogram จะหมายถึง projection  number และแต่ละหลกัใน
แนวตั้งหมายถึง leaf number [21] 
 

 

รูป 2.6 แสดงผลการค านวณ Dose-Volume Histograms (DVHs) จากโปรแกรม Planning station 

 

รูป 2.7 แสดงผลการค านวณเป็น sinogram จากโปรแกรม Planning station 
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Adaptive radiotherapy [22] คือกระบวนการท่ีอาศยัการเก็บขอ้มูลปริมาณรังสีของผูป่้วยในต าแหน่ง
ฉายรังสี (treatment position) ส าหรับการประเมินและปรับแผนการรักษาเพื่อชดเชยความคลาด
เคล่ือนท่ีเกิดข้ึน ทั้งจากการเปล่ียนแปลงทางกายวิภาคของผูป่้วย หรือการเปล่ียนแปลงขนาดและ
รูปร่างของกอ้นมะเร็ง 
โปรแกรมประยุกต์จากเคร่ืองวางแผนรังสีรักษาเทคนิคฉายรังสีแบบเกลียวหมุน Planned adaptive 
เป็นโปรแกรมส าหรับค านวณ verification dose โดยใช้ภาพรังสีตดัขวาง MVCT ท่ีไดจ้ากทวนสอบ
ต าแหน่งฉายรังสีของผูป่้วยในแต่ละวนั ค านวณเป็นปริมาณรังสีท่ีได้รับต่อคร้ังของการฉายรังสี 
(fraction dose) ท าใหแ้พทยท์ราบการเปล่ียนแปลงปริมาณรังสีท่ีผูป่้วยไดรั้บในแต่ละวนั  
ก ารค าน วณ  verification dose ข อ งโป รแกรม  Planned adaptive ใช้ อัล กอ ริ ทึ ม  convolution/ 
superposition เช่นเดียวกบัโปรแกรม Planning station โดยก่อนค านวณจะท าการซ้อนทบัภาพถ่ายรังสี 
(image registration) เพื่อคดัลอกโครงข่ายรอยโรคและอวยัวะส าคญัขา้งเคียงจากแผนรังสีรักษาของ
ผูป่้วยลงบนภาพรังสีตดัขวาง MVCT ภาพท่ีไดเ้รียกวา่ภาพเมิร์จ (merged image) ซ่ึงสามารถปรับแต่ง
รูปร่างของรอยโรคและอวยัวะส าคญัข้างเคียงบน merged image เพื่อให้สอดคล้องกับกายวิภาคท่ี
เปล่ียนแปลงไปของผูป่้วยได ้ในการค านวณจะอาศยัตารางความสัมพนัธ์ระหว่างค่าเลขซีทีกบัความ
หนาแน่น (image-value-to-density table: IVDT) จากเคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุนค านวณ
ร่วมกบัขอ้มูลแผนรังสีรักษาจาก sinogram ของแผนรังสีรักษาเดิม เพื่อให้ไดม้าซ่ึงปริมาณรังสีท่ีผูป่้วย
ไดรั้บจริงในการฉายรังสีแต่ละคร้ัง โดยโปรแกรมจะรายงานผลการค านวณออกมาในรูปแบบของ 
DVHs ท่ีสามารถน ามาซ้อนทบักบั DVHs จากแผนรังสีรักษาเดิม (planning dose) เพื่อเปรียบเทียบ
ความแตกต่างได้ (แสดงในรูป 2.9) ทั้ งยงัแสดงความแตกต่างของการกระจายปริมาณรังสี (dose 
difference) ระหวา่ง verification dose และ planning dose ได ้กรณีท่ีแพทยต์อ้งการปรับแผนรังสีรักษา
สามารถส่ง merged image มาท่ีโปรแกรม Planning station เพื่อปรับแผนรังสีรักษาผูป่้วยได้โดยไม่
ตอ้งถ่ายภาพรังสีตดัขวางซ ้ า  
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รูป 2.8 แสดงผลการค านวณ DVHs เปรียบเทียบระหวา่ง verification dose (เส้นประ) และ planning 
dose (เส้นทึบ) จากโปรแกรม Planned adaptive 

2.4 หลกัการค านวณปริมาณรังสีของเคร่ืองวางแผนรังสีรักษา 

หลักการค านวณปริมาณรังสีของเคร่ืองวางแผนรังสีรักษา สามารถแยกปริมาณรังสีออกได้เป็น 2 
องคป์ระกอบหลกั คือ ปริมาณรังสีปฐมภูมิ (primary dose: Dp) และปริมาณรังสีทุติยภูมิ (scatter dose: 
Ds) โดยปริมาณรังสีปฐมภูมิมาจากโฟตอนท่ีตกกระทบผิวผูป่้วยหรือหุ่นจ าลอง (phantom) ซ่ึงส่วน
หน่ึงออกมาโดยตรงจากแหล่งก าเนิดรังสี อีกส่วนหน่ึงกระเจิงจากโครงสร้างเคร่ืองมือโดยรอบ
แหล่งก าเนิด การกระเจิงน้ีส่วนใหญ่เป็นการกระเจิงแบบคอมพ์ตัน และปริมาณรังสีกระเจิง คือ
ปริมาณรังสีจากการถ่ายเทพลงังานของรังสีโฟตอนท่ีเคยมีอนัตรกิริยากบัตวักลางมาแลว้อย่างน้อย
หน่ึงคร้ัง ปริมาณรังสีในแนวแกนกลางล ารังสีสามารถแสดงไดด้งัสมการ(1) [23] 

                  
                                             ),()(),( rxDsxDprxD                                         (1) 
 

D(x,r)  คือ ปริมาณรังสีในแนวแกนกลางล ารังสี 
  Dp(x)  คือ ปริมาณรังสีปฐมภูมิท่ีระยะลึก x 

Ds(x,r) คือ ปริมาณรังสีทุติยภูมิท่ีระยะลึก x และระยะจากจุดก่ึงกลางถึงขอบพื้นท่ี
รังสีเท่ากบั r 
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2.5 หลกัการค านวณปริมาณรังสีของเคร่ืองฉายรังสีแบบเกลยีวหมุน 

เคร่ืองวางแผนรังสีรักษาเทคนิคฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน ใช้การค านวณปริมาณรังสีแบบ
โมเดลเบสโดยอาศยัวิธีการทางคณิตศาสตร์ คือ convolution/superposition ในการรวมปริมาณรังสี
ปฐมภูมิซ่ึงจะพิจารณาให้เป็นค่าพลงังานทั้งหมดท่ีปลดปล่อยต่อหน่ึงหน่วยมวลของตวักลาง (Total 
Energy Released per Unit Mass: TERMA) และปริมาณรังสีกระเจิงซ่ึงพิจารณารูปแบบการกระจาย
พลงังานออกไปจากจุดท่ีเกิด TERMA โดยเรียกว่า scatter kernel สามารถค านวณไดด้งัสมการ(2) รูป 
2.10 [24] 
 

                                        dVrrKrrrD
v

)()()()(  






                            (2) 

 
โดย    )(rD

   คือ ปริมาณรังสีดูดกลืนท่ีจุด r  

     



)(r 

  คือ ค่าสัมประสิทธ์ิการลดทอนโดยมวลท่ีจุด r   

    )(r 


   คือ energy fluence ท่ีจุด r   
 )( rrK 

  คือ scatter kernel โอกาสการถ่ายเทพลงังานระหวา่งจุด r   
                                       และจุด r       
 

 
รูป 2.9 แสดงต าแหน่งการค านวณปริมาณรังสีท่ีจุด )(rD

  
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เพื่อเพิ่มความถูกตอ้งแม่นย  าในการค านวณปริมาณรังสีจะท าการแกค้่าเน้ือเยือ่ความหนาแน่นแตกต่าง
โดยการดัดแปลงค่า TERMA และ scatter kernel ตามความหนาแน่นแตกต่างแต่ละจุดในตวัผูป่้วย
เรียกวา่ density scaling แสดงไดด้งัสมการ(3) ซ่ึงไดข้อ้มูลความหนาแน่นมาจากตาราง IVDT ของแต่
ละเคร่ืองเอกซเรยค์อมพิวเตอร์  
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   คือ ปริมาณรังสีดูดกลืนท่ีจุด r  

    



)(r 

  คือ สัมประสิทธ์ิการลดทอนโดยมวลท่ีจุด r   

                     คือ ความหนาแน่นท่ีจุด r  
                                 คือ ความหนาแน่นท่ีจุด r   
        คือ energy fluence  
     K   คือ scatter kernel โอกาสการถ่ายเทพลงังาน 
 

2.6 ความแตกต่างระหว่างภาพรังสีตัดขวาง MVCT กบัภาพรังสีตัดขวาง kVCT 

2.6.1  อนัตรกริิยาทีเ่กดิขึน้ในกระบวนการสร้างภาพ 

อนัตรกิริยาท่ีเกิดข้ึนในกระบวนการสร้างภาพของภาพรังสีตัดขวาง MVCT และภาพรังสี
ตดัขวาง kVCT มีความคล้ายคลึงกันในตวักลางท่ีมีเลขอะตอมต ่า เช่น เน้ือเยื่อมนุษย์ (soft-
tissue) โดยเกิดอนัตรกิริยา compton scattering เป็นหลกั ส าหรับภาพ kVCT ท่ีใชโ้ฟตอนระดบั
ศกัย์ไฟฟ้า 120 kV เม่ือทดสอบการเกิดอันตรกิริยากในน ้ า พบว่าอนัตรกิริยาท่ีเกิดข้ึนเป็น 
compton scattering ร้อยละ 88 และ photoelectric effect เพียงร้อยละ 12 เน่ืองจากโอกาสในการ
เกิด  compton scattering มีความสั มพัน ธ์อย่างมากกับค่ าพลังงานของโฟตอนและ มี
ความสัมพนัธ์นอ้ยกบัค่าเลขอะตอมของตวักลาง 

ในตวักลางท่ีมีเลขอะตอมสูง เช่น กระดูก (bone) ภาพ kVCT จะเพิ่มอตัราการเกิด photoelectric 
effect มากข้ึนจึงท าให้ความสามารถแยกแยะความแตกต่างในภาพ kVCT มีมากกว่าภาพ 
MVCT ซ่ึงยงัคงเกิด compton scattering เป็นหลกั ดงัแสดงในรูป 2.10 
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รูป 2.10 แสดงการเปรียบเทียบความละเอียดในแยกแยะความแตกต่างระหวา่ง ก) ภาพ MVCT 
และ ข) ภาพ kVCT 

ในตวักลางท่ีมีค่าเลขอะตอมสูงมาก เช่น โลหะ (metal) ภาพ kVCT จะยิ่งเพิ่มอตัราการเกิด
photoelectric effect มากข้ึน เป็นผลให้เกิด streak artifacts ซ่ึงจะกระทบต่อความถูกต้องของ
การค านวณปริมาณรังสีและการวาดรอยโรคของแพทย ์ในขณะท่ีภาพ MVCT แทบไม่มีผลของ 
streak artifacts ดงัแสดงในรูป 2.11 [25] 

            

รูป 2.11 แสดงการเปรียบเทียบผลจาก streak artifacts ระหวา่ง ก) ภาพ MVCT และ 

 ข) ภาพ kVCT 
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2.6.2  ผลต่อค่าเลขซีท ี(CT number) และตาราง IVDT  

ภาพรงสีตดัขวาง kVCT จะมีค่า CT number เพิ่มข้ึนเม่ือค่าความหนาแน่นอิเล็กตรอนสูงข้ึน 
เน่ืองจากมีอตัราการเกิด photoelectric effect ท่ีมากข้ึนในตวักลางท่ีมีเลขอะตอมสูง ต่างจาก
ภาพ MVCT ท่ีมีค่า CT number ค่อนข้างคงท่ี ท าให้กราฟ IVDT มีความสัมพนัธ์เป็น linear 
relationship กบัค่าความหนาแน่นอิเล็กตรอน เน่ืองจากอนัตรกิริยาส่วนใหญ่ท่ีเกิดเป็น compton 
scattering ซ่ึงไม่ข้ึนกับค่าเลขอะตอมอันตรกิริยาท่ีเกิดข้ึนในกระบวนการสร้างภาพของ
ภาพรังสีตดัขวาง MVCT [26] 

2.7 ตารางความสัมพนัธ์ระหว่างค่า CT number กบัความหนาแน่นอเิลก็ตรอน  

Image-value-to-density table (IVDT) คือ ตารางแสดงความสัมพนัธ์ระหว่างค่า CT number หรือค่า 
เฮ้านส์ฟีลด์ยูนิต (Hounsfield Unit: HU) กับค่าความหนาแน่นอิเล็กตรอนของวตัถุท่ีถูกสแกนด้วย
เคร่ือง CT scanner โดยวดัค่า HU จากภาพรังสีตดัขวางของวตัถุท่ีสแกนไดจ้บัคู่กบัค่าความหนาแน่น
ของวตัถุท่ีทราบค่า เพื่อให้ไดต้ารางและกราฟ IVDT ส าหรับค านวณปริมาณรังสีของเคร่ืองวางแผน
รังสีรักษา ค่า HU จะมีค่าอยู่ในช่วง -1024 ถึง 31,743 และค่าความหนาแน่นจะมีค่าอยู่ในช่วง 0 ถึง 
22.6 ดงัแสดงในรูป 2.12 
 

 

รูป 2.12 แสดงตารางความสัมพนัธ์ระหวา่งค่าเฮา้นส์ฟีลดย์นิูต (Hounsfield Unit: HU) กบัความ
หนาแน่นอิเล็กตรอน 
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รูป 2.13 แสดงกราฟความสัมพนัธ์ระหวา่งค่า HU กบัความหนาแน่นอิเล็กตรอน 

2.8  ผลของตาราง IVDT ทีม่ีต่อการค านวณปริมาณรังสี 

การแกค้่าเน้ือเยื่อท่ีมีความหนาแน่นแตกต่างในการค านวณปริมาณรังสีของเคร่ืองวางแผนเทคนิครังสี
ตัดขวางแบบเกลียวหมุน จะใช้ตาราง IVDT ในการแปลงค่า CT number ให้เป็นความหนาแน่น
อิเล็กตรอน ซ่ึงหากตาราง IVDT มีความคลาดเคล่ือนก็จะส่งผลกระทบต่อการค านวณปริมาณรังสีให้มี
ความคลาดเคล่ือนด้วยเช่นกัน จากการศึกษาของ Langen KM และคณะ (2005) [12] พบว่าการท่ี 
IVDT มีค่า HU คลาดเคล่ือนไปจากเดิม ± 20 HU จะท าให้เกิดการค านวณปริมาณรังสีคลาดเคล่ือน
เฉล่ียน้อยกว่าร้อยละ 2 และคลาดเคล่ือนสูงสุดร้อยละ 3.1 โดยแสดงความคลาดเคล่ือนของกราฟ 
IVDT ในรูป 2.14 
Crop F และคณะ (2012) [14] รายงานผลความคลาดเคล่ือนของ IVDT (แสดงในรูป 2.15) ท่ีมีผลมา
จากการเปล่ียนแปลงของแหล่งก าเนิดรังสี (target)ในเคร่ืองฉายรังสีตดัขวางแบบเกลียวหมุน ซ่ึงจะมี
การเปล่ียนแปลงมากข้ึนเม่ือเวลาผา่นไป โดยท าใหก้ารค านวณปริมาณรังสีมีความคลาดเคล่ือนร้อยละ 
0.2 ในระหว่างวนั ร้อยละ 1.6 ในระยะยาว และร้อยละ 1.5 เม่ือมีการเปล่ียนอุปกรณ์ส าคญัภายใน
เคร่ือง  
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รูป 2.14 แสดงความคลาดเคล่ือนของกราฟ IVDT จากการศึกษาของ Langen KM และคณะ  

 

 

รูป 2.15 แสดงความคลาดเคล่ือนของกราฟ IVDT จากการศึกษาของ Crop F และคณะ  
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Pukala J และคณะ (2011) [25] พบวา่เม่ือ IVDT มีค่า HU คลาดเคล่ือนจาก 5 เป็น 103 HU จะส่งผลให้
การค านวณปริมาณรังสีคลาดเคล่ือนไปร้อยละ 5, 7 และ 10 ในแผนรังสีผูป่้วยโรคมะเร็งศีรษะและ
ล าคอ มะเร็งปอด และมะเร็งต่อมลูกหมากตามล าดบั (แสดงในรูป 2.16) อย่างไรก็ตามถา้จ ากดัความ
คลาดเคล่ือนของ IVDT โดยควบคุม HU ของน ้ าให้คลาดเคล่ือนได้ไม่เกิน ± 30 HU จะท าให้ความ
คลาดเคล่ือนในการค านวณปริมาณรังสีมีค่าลดลงอยู่ภายในร้อยละ 2.5, 3 และ 4 ในแผนรังสีผูป่้วย
โรคมะเร็งศีรษะและล าคอ มะเร็งปอด และมะเร็งต่อมลูกหมากตามล าดบั 

  

 
 

รูป 2.16 แสดงผลการค านวณปริมาณรังสีท่ีมีความคลาดเคล่ือนจากตาราง IVDT ใน ก) มะเร็งศีรษะ
และล าคอ ข) มะเร็งปอด ค) มะเร็งต่อมลูกหมาก จากการศึกษาของ Pukala J และคณะ


