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บทคั ดย่อ ภาษาไทย 

จิรณัฐ มานุ้ย : การออกแบบและผลิตข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่สามารถงอข้อเข่าได้
ในช่วง เท้ าสัมผัส พ้ืน  (Design and fabrication of hydraulic prosthetic knee with 
knee flexion in stance phase) อ.ที่ปรึกษาวิทยานิพนธ์หลัก : ผศ. ดร. ไพรัช ตั้งพร
ประเสริฐ, อ.ที่ปรึกษาวิทยานิพนธ์ร่วม: ผศ. ดร. ชัญญาพันธ์ วิรุฬห์ศรี{, 96 หน้า. 

ปัจจุบันผู้พิการขาขาดเหนือเข่าในประเทศไทยมีจ านวนเพ่ิมมากขึ้นเมื่อเปรียบเทียบกับใน
อดีต ข้อเข่าเทียมจึงกลายมาเป็นอุปกรณ์ส าคัญที่จะช่วยให้ผู้พิการมีคุณภาพชีวิตที่ดีขึ้น เมื่อพิจารณา
ข้อเข่าเทียมที่อยู่ในท้องตลาดพบว่า ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกเป็นข้อเข่าเทียมที่เหมาะที่สุดส าหรับ
ผู้พิการขาขาดในประเทศไทย อย่างไรก็ตามข้อเข่าเทียมแบบนี้ต้องน าเข้าจากต่างประเทศซึ่งท าให้ผู้
พิการเข้าถึงข้อเข่าเทียมนี้ได้ยาก ปัญหาที่พบอีกอย่างคือข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาดมี
การงอข้อเข่าในช่วงเท้าสัมผัสพ้ืนไม่้พียงพอ (0-4 º) งานวิจัยนี้จึงมีเป้าหมายที่จะออกแบบข้อเข่าเทียม
ระบบไฮดรอลิกที่สามารถงอข้อเข่าได้เหมาะสมที่ความเร็วต่าง ๆ และสามารถงอข้อเข่าในช่วงเท้า
สัมผัสพ้ืนได้ ในการออกแบบเราจะใช้กลไกแบบใหม่ที่สามารถรับข้อมูลการเดิน 2 อย่างในการท างาน 
ซึ่งข้อมูลนี้คือแรงปฏิกิริยาจากพ้ืนในแนวหน้าแข้ง  และโมเมนต์รอบแกนหมุนที่ออกแบบ การ
ออกแบบจะเริ่มจากการออกแบบระบบไฮดรอลิกที่ใช้ส าหรับปรับมุมงอข่อเข่าช่วงเท้ายกขึ้นจากพ้ืน 
จากนั้นจึงออกแบบระบบล็อกข้อเข่าที่ใช้ป้องกันการงอข้อเข่าในช่วงเท้าสัมผัสพ้ืน หลังจากนั้นจึง
ตรวจสอบการท างานด้วยโปรแกรมคอมพิวเตอร์ และทดสอบความแข็งแรงด้วยระเบียบวิธ๊ FEM ตาม
แนวทางมาตรฐาน ISO 10328: 2006 สุดท้ายจะท าการผลิตข้อเข่าเทียมขึ้นมาเพ่ือทดสอบการใช้งาน
จริง จากผลการทดสอบพบว่าข้อเข่าเทียมไฮดรอลิกที่ออกแบบสามารถงอข้อเข่าในช่วงเท้าสัมผัสพ้ืน
ได้ 5-10 º ซึ่งมากกว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาด และสามารถปรับมุมงอข้อเข่าให้
เหมาะสมกับความเร็วที่ใช้เดินได้โดยมีอัตราการเปลี่ยนมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วงเท้ายกข้ึนจากพ้ืนอยู่
ที ่27.5 º/(m/s) ซ่ึงอัตราการเปลี่ยนแปลงนี้มีค่าอยู่ในช่วงที่ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์สามารถท า
ได ้(3.5-28.1 º/(m/s)) นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมที่ออกแบบยังมีความแข็งแรงเพียงพอส าหรับผู้พิการที่มี
น้ าหนักไม่เกิน 80 kg 
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บทคั ดย่อ ภาษาอังกฤษ 

# # 5770138521 : MAJOR MECHANICAL ENGINEERING 
KEYWORDS: HYDRAULIC PROSTHETIC KNEE / STANCE FLEXION / MECHANICAL SENSOR 

JIRANUT MANUI: Design and fabrication of hydraulic prosthetic knee with knee 
flexion in stance phase. ADVISOR: ASST. PROF.PAIRAT TANGPORNPRASERT, 
Ph.D., CO-ADVISOR: ASST. PROF. CHANYAPHAN VIRULSRI, Ph.D. {, 96 pp. 

Presently, the number of transfermoral amputees in Thailand has tended to 
increase continuously a year. So, the prosthetic knees become the important devices 
to improve the quality of life in these amputees. In commercial prosthetic knees, a 
hydraulic prosthetic knee is the most suitable for amputees in Thailand. However, this 
prosthetic knee must be imported from abroad which leads to limited access for 
amputees. Another problem is that commercial hydraulic prosthetic knee cannot flex 
enough in stance phase (0-4 º). This research objective is to design a hydraulic 
prosthetic knee that can flex suitably at difference speed and can flex in stance phase. 
In design, we used the new mechanism that require 2 walking data to perform. These 
are the ground reaction force in line with the shank and the moment about the design 
axis. The design began at the hydraulic system which was used to adjust knee angle in 
swing phase. Then, we designed the knee lock system which was used to lock the 
prosthetic knee in stance phase. After that, we validated the performance by using 
computer program and verified the strength of the prosthetic knee with FEM by 
following ISO 10328: 2006. Finally, we manufactured the prosthetic knee to test the 
performance. The result show that the designed hydraulic prosthetic knee can flex 
knee joint in stance phase at 5-10 º that more than commercial hydraulic prosthetic 
knee and can adjust a knee angle to be suitable at different speed that the rate of 
maximum knee angle in swing phase is 27.5 º/(m/s). This rate is in the range that 
microprocessor knee can establish (3.5-28.1 º/(m/s)). Moreover, the designed prosthetic 
knee is also enough strength for an amputee who weight does not exceed 80 kg. 
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บทที ่1 
บทน า 

1.1 ที่มาและความส าคัญ 

จากสถิติจ านวนผู้พิการที่มีลักษณะความบกพร่อง จ าแนกตามลักษณะความบกพร่อง กลุ่ม

อายุ เพศ และเขตการปกครอง ทั่วราชอาณาจักร พ.ศ. 2555 โดยส านักงานสถิติแห่งชาติพบว่า

ในปัจจุบันประเทศไทยมีจ านวนผู้พิการขาขาดสูงถึง 24,798 คน และผู้พิการส่วนใหญ่อยู่ในช่วง

อายุ 25-59 ปี คิดเป็นจ านวน 14,274 คน หรือประมาณ 58% ของจ านวนผู้พิการขาขาดท้ังหมด 

[1] ผู้พิการในช่วงอายุนี้เป็นกลุ่มที่ร่างกายยังคงมีพลังงานหลงเหลืออยู่ จึงท าให้มีการท ากิจกรรม

ที่ค่อนข้างหลากหลาย เช่น การเดิน การวิ่ง เป็นต้น และแต่ละกิจกรรมก็จะมีลักษณะการ

เคลื่อนไหว หรือความเร็วที่แตกต่างกัน ท าให้ผู้พิการกลุ่มนี้ต้องการข้อเข่าเทียมที่สามารถปรับ

การท างานได้เหมาะสมที่ความเร็วต่าง ๆ จากหนังสือของ Randall L. Braddom กล่าวว่าผู้

พิการกลุ่มนี้สามารถจัดตามระดับความสามารถของผู้พิการ หรือ K-level ไว้ที่ระดับ K3-4 ซึ่ง

เป็นระดับสูงสุด โดยยิ่งระดับสูงผู้พิการก็จะมีการท ากิจกรรมที่หนัก อยู่ ในสภาพแวดล้อมที่

หลากหลายมากขึ้น [2] และจากงานวิจัยของ Dylan Borrenpohl ท าให้ทราบว่าผู้พิการกลุ่มนี้

เหมาะกับข้อเข่าเทียมที่ควบคุมด้วยของไหล [3] 

ข้อเข่าเทียมที่ควบคุมด้วยของไหลมี 2 แบบคือข้อเข่าเทียมระบบนิวเมติก และข้อเข่าเทียม 

ไฮดรอลิก ซึ่งความแตกต่างของทั้งสองแบบนี้อยู่ที่ตัวกลางของของไหลที่ใช้งาน ข้อเข่าเทียม 

นิวเมติกจะใช้อากาศเป็นตัวกลางท าให้ไม่สามารถป้องกันการงอข้อเข่าในช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืนได้

จ าเป็นต้องมีกลไกอย่างอ่ืนเข้ามาทดแทน นอกจากนี้ระบบนิวเมติกสามารถปรับความเร็วได้

ในช่วงแคบ ๆ จึงยังไม่เหมาะสมกับผู้พิการที่มีกิจกรรมหนักเท่าที่ควร อย่างไรก็ตามข้อเข่าเทียม

ระบบนิวเมติกนี้มีข้อดีคือการท างานที่ค่อนข้างคงที่ เมื่ออุณหภูมิการใช้เปลี่ยนไป [4] และมี

น้ าหนักเบา ข้อเข่าเทียมอีกแบบคือข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ ใช้น้ ามันเป็นตัวกลางในการ

ท างานจึงท าให้ข้อเข่าเทียมประเภทนี้ป้องกันการงอข้อเข่าในช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืนได้ด้วยตัวเอง [5] 

และยังสามารถปรับความเร็วในช่วงกว้าง ๆ ได้ แต่ข้อเสียของข้อเข่าเทียมนี้คือน้ ามันจะมี

คุณสมบัติเปลี่ยนไปเมื่ออุณหภูมิเปลี่ยน จึงท าให้ข้อเข่าเทียมมีท างานที่เปลี่ยนแปลงไป

ค่อนข้างมาก [6]อย่างไรก็ตามปัญหานี้สามารถแก้ได้โดยการใช้น้ ามันซิลิโคนที่มีราคาค่อนข้าง

แพง นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกจะมีน้ าหนักมาก และราคาแพงกว่าเมื่อเทียบกับข้อ
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เข่าเทียมระบบนิวเมติก [7] นอกเหนือจากข้อเข่าเทียมที่ได้กล่าวไปแล้วยังมีข้อเข่าเทียมระบบ

คอมพิวเตอร์ที่ยังสามารถปรับความเร็วได้โดยส่วนใหญ่จะท างานคู่กับระบบไฮดรอลิก ซึ่งข้อเข่า

เทียมรูปแบบนี้จะมีการเดินที่เป็นธรรมชาติมากกว่า ท ากิจกรรมได้มากขึ้น [4, 8] สูญเสียพลังงาน

ที่ใช้ในขณะเดินน้อยลง [9] สะดุดล้มยาก [10] และมีความคุ้มค่าในการลงทุนที่ดีกว่า [11] แต่

ข้อเสียคือต้องการพลังงานจากภายนอกมาใช้ในการท างาน มีราคาที่สูงมาก ต้องการการดูแล

มาก และไม่เหมาะกับการใช้งานในสภาพแวดล้อมที่มีน้ าหรือฝุ่น [2] จากที่กล่าวมาแล้วแสดงให้

เห็นว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกเป็นข้อเข่าเทียมที่ควบคุมด้วยของไหลที่เหมาะสมกับผู้พิการ

ในประเทศไทยมากที่สุด เนื่องจากข้อเข่าเทียมนี้สามารถสร้างเสถียรภาพ (ล็อกข้อเข่า) ให้แก่ผู้

พิการได้ และท างานได้โดยไม่ต้องใช้พลังงานจากภายนอก 

อย่างไรก็ตามปัจจุบันข้อเข่าเทียมในประเทศไทยที่สามารถใช้งานได้มีอยู่ 2 ประเภท ประเภท

แรกคือข้อเข่าเทียมแกนหมุนเดี่ยวแรงเสียดทานคงที่ซึ่งขาดความสามารถในการล็อกข้อเข่า ผู้

พิการจ าเป็นต้องใช้กล้ามเนื้อเพ่ือป้องกันการงอข้อเข่าด้วยตนเอง จึงส่งผลให้มีโอกาสหกล้มได้

ง่าย และใช้พลังงานในการเดินมาก นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมประเภทนี้ยังไม่สามารถปรับความเร็ว

ในการเดินได้ จึงท าให้ไม่เหมาะสมกับผู้พิการในประเทศไทยมากนัก ประเภทที่สองคือข้อเข่า

เทียมหลายแกนหมุนแรงเสียดทานคงที่ซึ่งป้องกันการงอในช่วงเท้าสัมผัสพ้ืนได้ดี  เหมาะกับผู้

พิการที่กล้ามเนื้ออ่อนแรง หรือขาขาดสองข้าง แต่ยังไม่เหมาะกับผู้พิการที่ท ากิจกรรมหนัก

เนื่องจากไม่สามารถปรับความเร็วได้ จะเห็นได้ว่าข้อเข่าเทียมทั้ง 2 ประเภทยังไม่สามารถ

ตอบสนองต่อความต้องการในการท ากิจกรรมที่หลากหลายได้ ปัจจุบันได้มีงานวิจัยของศ. ดร. 

ชิต เหล่าวัฒนาที่ก าลังพัฒนาข้อเข่าที่สามารถปรับความเร็วได้โดยใช้ระบบคอมพิวเตอร์ในการ

ท างาน แต่ยังไม่สามารถน ามาใช้งานได้เนื่องจากอยู่ในระหว่างทดสอบการท างานของข้อเข่า

เทียม [12] 

ปัญหาส าคัญอีกหนึ่งอย่างคือเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาดไม่สามารถสร้างมุมงอข้อ

เข่าในช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืนได้เหมาะสม ซึ่งการงอข้อเข่าในช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืนนี้จะช่วยให้ปลายเท้า

สัมผัสพ้ืนได้เร็วขึ้น ลดการกระแทกในจังหวะที่เท้าสัมผัสพ้ืน [13] และลดการเคลื่อนที่ของจุด

ศูนย์กลางมวลของร่างกายซึ่งส่งผลให้ร่างกายใช้พลังงานในขณะเดินน้อยลงประมาณ 25% เมื่อ

ขาดปัจจัยนี้จึงท าให้ผู้พิการไม่สามารถเดินได้เป็นธรรมชาติ เหนื่อยง่าย และไม่สามารถเดินได้

เป็นระยะเวลานาน [9, 14-17] 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

3 

จากที่ได้กล่าวมาทั้งหมดจะเห็นว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่สามารถงอข้อเข่าได้ในช่วงที่

เท้าสัมผัสพ้ืนเป็นข้อเข่าเทียมที่เหมาะส าหรับผู้พิการในประเทศไทยมากที่สุด เนื่องจากเป็นข้อ

เข่าเทียมที่มีการท างานครอบคลุมกับกิจกรรมของผู้พิการดังกล่าว หากออกแบบให้ข้อเข่าเทียม

ท างานได้ครบถ้วนก็จะส่งผลให้ผู้พิการมีคุณภาพชีวิต และสุขภาพจิตที่ดีมากขึ้น สามารถอยู่ ใน

สังคมได้โดยไม่รู้สึกว่าตนเองแตกต่างจากผู้อื่น 

1.2 วัตถุประสงค์ของงานวิจัย 

1 ออกแบบ และผลิตข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่สามารถควบคุมมุมงอข้อเข่าให้เหมาะสมที่

ความเร็วต่าง ๆ ได้ 

2 ข้อเข่าเทียมสามารถงอในช่วง stance phase โดยไม่ท าให้ผู้พิการหกล้ม 

1.3 ขอบเขตของงานวิจัย 

1 ข้อเข่าเทียมไม่ได้น าระบบไฟฟ้าเข้ามาเก่ียวข้อง 

2 ข้อเข่าเทียมสามารถเคลื่อนที่ได้ใน Sagittal plane เท่านั้น 

3 ข้อเข่าเทียมสามารถผ่านการทดสอบตามแนวมาตรฐาน ISO 10328: 2006 

1.4 ขั้นตอนการด าเนินงาน 

1 ศึกษากายวิภาคท่ีเกี่ยวข้องกับวงจรการเดินของมนุษย์ 

2 ศึกษาข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่มีอยู่ในปัจจุบัน 

3 ออกแบบระบบไฮดรอลิก และระบบล็อกข้อเข่า 

4 ทดสอบข้อเข่าเทียมตามแนวมาตรฐาน ISO 10328: 2006 ด้วยระเบียบวิธี FEM 

5 ผลิต และทดสอบชิ้นงานที่ได้ออกแบบ 

6 ปรับปรุงแก้ไขข้อเข่าเทียมจากข้อผิดพลาดต่าง ๆ 

7 สรุปผลการด าเนินงาน 

1.5 ประโยชน์ที่คาดว่าจะได้รับ 

1 ข้อเข่าเทียมสามารถปรับมุมงอข้อเข่าให้เหมาะสมกับกิจกรรมต่าง ๆ 

2 ลดการใช้พลังงานในขณะที่เดิน ผู้พิการสามารถเดินได้เป็นเวลานาน 

3 หากสามารถผลิตได้ในราคาถูกจะช่วยลดการน าเข้าจากต่างประเทศ และเข้าถึงผู้พิการได้มาก

ขึ้น  
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บทที ่2 
ทฤษฎีที่เกี่ยวข้อง และปริทัศน์วรรณกรรม 

2.1 การเดิน 

การเดินเป็นพฤติกรรมการเคลื่อนที่โดยใช้ขาทั้งสองข้างรูปแบบหนึ่งที่ใช้งานบ่อยที่สุดใน

ชีวิตประจ าวัน เมื่อสูญเสียขาไปจะท าให้ไม่สามารถเดินได้อย่างเป็นธรรมชาติ ผู้ที่สูญเสียขาไปจึง

จ าเป็นต้องใส่ขาเทียมเพ่ือให้สามารถกลับมาเดินได้อีกครั้ง การออกแบบขาเทียมให้มีการท างาน

คล้ายคลึงกับขาจริงจึงต้องเริ่มจากการศึกษาพฤติกรรมการเดินเป็นอันดับแรก โดยการเคลื่อนที่

ของข้อเข่าจะอยู่บนระนาบ Sagittal เป็นส่วนใหญ่นั่นเอง รูปที่ 2.1 แสดงระนาบ และทิศทาง

หลักบนร่างกายมนุษย์ 

 

รูปที่ 2.1 ระนาบ และทิศทางหลักบนร่างกายมนุษย์ [15] 
 

2.1.1 วงจรการเดิน 

วงจรการเดินคือช่วงเวลาที่ใช้ในการเดินครบ 1 รอบ โดยจะเริ่มเมื่อเท้าสัมผัสพ้ืน และ

สิ้นสุดเมื่อเท้าข้างเดิมสัมผัสพ้ืนอีกครั้ง ดังรูปที่ 2.2 วงจรการเดินแบ่งได้เป็น 2 ส่วนหลัก 

ๆ คือช่วง Stance phase เป็นช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืน หรือประมาณ 0-60% ของวงจรการ

เดิน และช่วง Swing phase เป็นช่วงที่เท้ายกขึ้นจากพ้ืน หรือประมาณ 60-100% ของ

วงจรการเดิน โดยช่วงเวลา Stance phase และ Swing phase ของแต่ละบุคคลอาจไม่

เท่ากัน นอกจากนี้ความเร็วที่ใช้ในการเดินก็มีผลต่อช่วงเวลาที่เกิดข้ึนด้วย หากเดินเร็วช่วง 

Stance phase จะลดลง ขณะที่ช่วง Swing phase จะเพ่ิมข้ึน [15] 
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รูปที่ 2.2 ช่วงเวลา และจังหวะที่เกิดขึ้นในวงจรการเดิน [15] 
 

ช่วงเวลาของวงจรการเดินจะแบ่งตามจังหวะที่เกิดขึ้น โดยช่วงเวลาดังกล่าวสามารถ

แบ่งได้เป็น 7 ช่วงดังนี้ 

1. Loading response 

เป็นช่วงที่เท้าเริ่มสัมผัสพ้ืนถึงจังหวะที่เท้าตั้งฉากกับพ้ืน น้ าหนักจะถ่ายเทจากขา

อีกข้างหนึ่งมาสู่ขาอีกข้างหนึ่งที่สัมผัสพ้ืน ข้อเข่าจะงอเล็กน้อยเพ่ือท าหน้าที่รองรับ

น้ าหนัก [15] และรักษาต าแหน่งจุดศูนย์กลางมวลของร่างกายเพ่ือไม่ให้มีการเคลื่อนที่

มากเกินไป เพราะจะท าให้ใช้พลังงานในการเดินมาก [14-17] การเปลี่ยนแปลงของ

มุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 

2. Mid-stance 

เป็นช่วงที่เท้าตั้งฉากกับพ้ืนถึงจังหวะที่ส้นเท้าเริ่มยกขึ้นจากพ้ืน ข้อเข่าเริ่มยืดออก

เพ่ือยกตัวขึ้นท าให้ขาอีกข้างสามารถแกว่งได้ง่าย ช่วงเวลานี้เป็นช่วงที่ต้องการความมี

เสถียรภาพสูง (ข้อเข่าต้องไม่งอ) เนื่องจากมีขาสัมผัสพ้ืนแค่ข้างเดียว [15] การ

เปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 

3. Terminal stance 

เป็นช่วงที่ส้นเท้าเริ่มยกข้ึนจากพ้ืนถึงจังหวะที่เท้าอีกข้างเริ่มสัมผัสพ้ืน ข้อเข่ายังคง

ยืดอยู่เพื่อรักษาความมีเสถียรภาพไว้ไม่ให้ล้มลง ลักษณะจะคล้ายกับช่วง Mid-stance 

ในช่วงท้าย [15] การเปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 
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4. Pre-swing 

เป็นช่วงที่เท้าอีกข้างเริ่มสัมผัสพื้นถึงจังหวะที่เท้าเริ่มยกขึ้นจากพ้ืน ช่วงนี้เป็นช่วงที่

เท้าทั้ง 2 ข้างสัมผัสพ้ืน ข้อเข่าเริ่มมีการงอเพ่ือเข้าสู่ช่วง Swing phase [15] การ

เปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 

5. Initial swing 

เป็นช่วงที่เท้าเริ่มยกขึ้นจากพ้ืนถึงจังหวะที่เท้าทั้ง 2 ข้างเคลื่อนที่เข้าใกล้กัน ข้อเข่า

ในช่วงนี้จะมีความเร่งมากเพ่ือให้สามารถงอ และเคลื่อนที่ไปข้างหน้าได้ มุมงอของข้อ

เข่าทีม่ากที่สุดจะเกิดขึ้นในช่วงนี้ [15] การเปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดง

ในรูปที่ 2.3 

6. Mid-swing 

เป็นช่วงที่เท้าทั้ง 2 ข้างเคลื่อนที่เข้าใกล้กันถึงจังหวะที่หน้าแข้งตั้งฉากกับพ้ืน ข้อ

เข่าจะเริ่มเปลี่ยนจากความเร่งเป็นความหน่วง [15] การเปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่า

ในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 

7. Terminal swing 

เป็นช่วงที่หน้าแข้งตั้งฉากกับพ้ืนถึงจังหวะที่เท้าเริ่มสัมผัสพ้ืนอีกครั้ง ข้อเข่าจะมี

ความหน่วงมากเพ่ือให้ข้อเข่าสามารถยืดได้โดยไม่กระแทก [15] การเปลี่ยนแปลงของ

มุมงอข้อเข่าในช่วงนี้แสดงในรูปที่ 2.3 

 

รูปที่ 2.3 กราฟมุมงอข้อเข่าในวงจรการเดิน [18] 
 

แรงปฏิกิริยาจากพ้ืน (Ground reaction force, GRF) เป็นแรงที่เกิดขึ้นจากการลง

น้ าหนักไปที่เท้า จากรูปที่ 2.4 จะเห็นว่าในทิศตั้งฉากกับพื้นโลกช่วงแรก GRF จะมีค่ามาก
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เนื่องจากรับแรงกระแทกตอนเท้าเริ่มสัมผัสพ้ืน จากนั้น GRF จะลดลงน้อยกว่าน้ าหนักคน

เพราะร่างกายยกตัวขึ้นเพ่ือรักษาระดับของจุดศูนย์กลางมวลของร่างกายจึงเกิดแรงยก 

จากนั้น GRF จะเพ่ิมมากขึ้นเพราะออกแรงถีบพ้ืนเพ่ือส่งขาให้ลอยขึ้น จะเห็นว่า  GRF 

สามารถบอกการเคลื่อนที่ของจุดศูนย์กลางมวลของร่างกายได้ระดับหนึ่ง หากแกว่งเยอะ

แสดงว่ามีการเคลื่อนที่ของจุดศูนย์กลางมวลของร่างกายมาก ประสิทธิภาพการเดินจะไม่ดี 

ส่วน GRF ในทิศหน้าหลังช่วงแรกจะไปด้านหลังจากการรับแรงกระแทก จากนั้นจะ

เปลี่ยนไปด้านหน้าจากการออกแรงส่งขาให้ลอยขึ้น 

 

รูปที่ 2.4 กราฟ GRF ในวงจรการเดิน [15] 
 

โมเมนต์ข้อเข่าเป็นโมเมนต์ที่ขอเข่าสร้างขึ้นเพ่ือใช้ในการเดิน โมเมนต์นี้เกิดจากมาจาก 

2 ส่วนคือ ส่วนที่ใช้ต้าน GRF เพ่ือป้องกันการงอข้อเข่า และอีกส่วนคือเกิดจาก Inertia 

ของจากการแกว่งขา จะเห็นว่าในช่วง Stance phase โมเมนต์ข้อเข่าจะเกิดจาก GRF 

เป็นหลัก กล่าวคือถ้า GRF อยู่ด้านหลังจุดมุมข้อเข่า โมเมนต์ข้อเข่าจะอยู่ในทิศทางการยืด 

และในช่วง Swing phase โมเมนต์ข้อเข่าจะเกิดจาก Inertia ของข้อเข่าเป็นหลัก รูปที่ 

2.5 แสดงโมเมนต์ข้อเข่าในวงจรการเดิน 
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รูปที่ 2.5 กราฟโมเมนต์ข้อเข่าในวงจรการเดิน [18] 
 

2.1.2 ความส าคัญของการงอข้อเข่าในช่วง Stance phase 

การงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ถือเป็นข้อแตกต่างที่ส าคัญระหว่างขาจริง และ

ขาเทียม จากรูปที่ 2.6 จะเห็นว่าข้อเข่าจริงมีการงอเล็กน้อยในช่วง Stance phase ส่วน

ข้อเข่าเทียมจะไม่มีเลย เมื่อปราศจากการงอข้อเข่าในช่วง Stance phase จะส่งผลให้ผู้

พิการมีการเดินของขาสองข้างไม่เท่ากัน สูญเสียพลังงานที่ใช้ในขณะเดินมากขึ้น การงอ

ข้อเข่าช่วง Stance phase สามารถแบ่งได้เป็น 3 ช่วงคือ 

1. ช่วง Loading response การงอข้อเข่าในช่วงนี้จะช่วยลดการกระแทกจังหวะเท้า

สัมผัสพ้ืน ปลายเท้าสัมผัสพ้ืนได้เร็วขึ้น และลดระยะการเคลื่อนที่ของจุดศูนย์กลาง

มวลของร่างกาย ซึ่งส่งผลไปที่ GRF ด้วย แต่จะมีผลมากแค่ในการเดินช้าถึงปานกลาง 

2. ช่วง Mid-stance การงอข้อเข่าช่วงนี้จะช่วยลดระยะการเคลื่อนที่จุดศูนย์กลางมวล

ของร่างกายได้แต่น้อยมาก ที่การเดินเร็วที่มีผลมากที่สุดยังต่างกันเพียง 2 มิลลิเมตร

เท่านั้น [14, 19, 20] จึงท าให้ไม่ส่งผลกับการเดินมากนัก 

3. ช่วง Terminal stance การงอข้อเข่าช่วงนี้จะช่วยลดระยะการเคลื่อนที่จุดศูนย์กลาง

มวลของร่างกายได้มากในทุกความเร็วของการเดิน นอกจากนี้ยังส่งผลต่อ GRF มาก

อีกด้วย 
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รูปที่ 2.6 กราฟมุมงอข้อเข่าของข้อเข่าจริง และข้อเข่าเทียม [21] 
 

2.2 ผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่า 

ผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่าคือผู้พิการที่มีอวัยวะในร่างกายขาดหายตั้งแต่ข้อเข่าลงไปดังรูปที่ 

2.7 รูปแบบการเดินของผู้พิการจึงมีความแตกต่างจากคนทั่วไปเนื่องจากสูญเสียกล้ามเนื้อท่ีจะใช้

งาน และเมื่อเทียบกับคนปกติจะใช้พลังงานมากกว่าถึง 30-50% [9, 22] โดยผู้พิการจะเดินช้า

กว่าคนปกติในช่วง Swing phase ของฝั่งขาเทียม [22, 23] ผู้พิการมีระยะก้าว 2 ข้างไม่เท่ากัน 

โดยจะมีระยะก้าวที่มากขึ้นเพ่ือชดเชยความเร็วที่ลดลง ช่วงเวลาเท้าสัมผัสพ้ืนทั้ง 2 ข้างในวงจร

การเดินจึงไม่เท่ากัน [22] ซึ่งผู้พิการแต่ละคนก็จะมีรูปแบบการเดินที่ไม่เหมือนกันขึ้นอยู่กับ

ต าแหน่งที่ขาดหายไป ช่วงอายุต่าง ๆ และความสามารถที่เหลืออยู่ โดยสามารถแบ่งได้เป็น 5 

ระดับเรียกว่า K-level [2] คือ 

1. K0 คือระดับที่ผู้พิการไม่สามารถเคลื่อนที่ได้อย่างปลอดภัยแม้จะใช้เครื่องมือช่วยแล้ว จึงไม่มี

อุปกรณ์เทียมใดท่ีจะสามารถช่วยในการด าเนินชีวิตได้ 

2. K1 คือระดับที่ผู้พิการสามารถใช้อุปกรณ์เทียมช่วยในการเคลื่อนที่ได้แต่ความเร็วในการเดิน

คงท่ี ส่วนใหญ่จะเป็นผู้พิการที่อยู่แต่ในบ้านหรือออกไปข้างนอกในพ้ืนที่ที่จ ากัด 

3. K2 คือระดับที่ผู้พิการสามารถใช้อุปกรณ์เทียมช่วยในการข้ามสิ่งกีดขวางเช่นขอบทาง พ้ืนที่

ขรุขระได้ แต่จะยังคงอยู่ในพื้นท่ีที่จ ากัด 

4. K3 คือระดับที่ผู้พิการสามารถใช้อุปกรณ์เทียมเคลื่อนที่ที่ความเร็วต่าง ๆ ได้ ด าเนินชีวิตได้

เป็นปกติในหลากหลายพื้นที่ 

5. K4 คือระดับที่ผู้พิการสามารถใช้อุปกรณ์เทียมเคลื่อนที่ได้เป็นอย่างดี รับแรงกระแทกหนัก ๆ 

ได้ ผู้พิการกลุ่มส่วนใหญ่ได้แก่ เด็ก ผู้ใหญ่ และนักกีฬา 
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รูปที่ 2.7 รูปแบบความพิการของผู้พิการขาขาด [24] 
 

จากสถิติจ านวนผู้พิการที่มีลักษณะความบกพร่อง จ าแนกตามลักษณะความบกพร่อง กลุ่ม

อายุ เพศ และเขตการปกครอง ทั่วราชอาณาจักร พ.ศ. 2555 โดยส านักงานสถิติแห่งชาติพบว่ามี

จ านวนผู้พิการขาขาดสูงถึง 24,798 คน และส่วนใหญ่ของผู้พิการจะอยู่ในช่วงอายุ 25-59 ปี 

เป็นจ านวนถึง 14,274 คน หรือประมาณ 58% ของจ านวนผู้พิการขาขาดทั้งหมด [1] ซึ่งผู้พิการ

ในช่วงอายุนี้เป็นช่วงที่ร่างกายยังคงมีพลังงานหลงเหลืออยู่ จึงท าให้มีการท ากิจกรรมที่ค่อนข้าง

หลากหลาย เมื่อจัดระดับตาม K-level จึงถูกจัดให้อยู่ในระดับ K3-4 หรือระดับที่ผู้พิการมีระดับ

ความสามารถสูงที่สุดนั่นเอง และจากงานวิจัยของ Dylan Borrenpohl ท าให้ทราบว่าผู้พิการ

กลุ่มนี้เหมาะกับข้อเข่าเทียมทีค่วบคุมด้วยของไหล [3] 

2.3 ขาเทียมส าหรับผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่า 

ขาเทียมส าหรับผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่าเทียมประกอบไปด้วย 3 ส่วนหลัก ๆ คือเบ้ารับ ข้อ

เข่าเทียม และเท้าเทียม ดังรูปที่ 2.8 โดยเบ้ารับจะติดกับระบบกันกระแทกไว้ใช้ควบคุมขาเทียม 

ข้อเข่าเทียมมีหน้าที่ในการท ากิจกรรมต่าง ๆ เช่น นั่ง คุกเข่า หรือช่วยแกว่งขาในขณะที่เดิน 

นอกจากนี้ยังป้องกันการล้มในขณะที่ลงน้ าหนักอีกด้วย ส่วนเท้าเทียมจะท าหน้าที่ช่วยให้การเดิน

เป็นไปได้อย่างราบเรียบ [25] 
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รูปที่ 2.8 ส่วนประกอบของขาเทียมส าหรับผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่า [25] 
 

2.3.1 ข้อเข่าเทียม 

ข้อเข่าเทียมเป็นส่วนประกอบที่ส าคัญที่สุดของขาเทียมส าหรับผู้พิการขาขาดเหนือ 

เพราะใช้ในการสร้างพฤติกรรมการเคลื่อนที่ ปัจจุบันข้อเข่าเทียมมีรูปแบบอยู่มากมาย

เพ่ือให้เหมาะสมกับผู้พิการหลากหลายลักษณะ โดยรูปแบบต่าง ๆ จะพิจารณาจากการ

ควบคุมของข้อเข่าเทียมว่าเหมาะสมกับผู้พิการแบบใด การควบคุมแบ่งได้เป็น 2 อย่างคือ 

1. การควบคุมช่วง Stance phase 

จุดประสงค์ของการควบคุมนี้คือการป้องกันการงอข้อเข่าในช่วง Stance phase 

ของวงจรการเดิน เนื่องจากในช่วง Stance phase เป็นช่วงที่เท้าสัมผัสพ้ืนเพียงข้าง

เดียวเป็นส่วนใหญ่ เมื่อรวมกับ GRF จะท าให้เกิดการหกล้มได้ง่าย ข้อเข่าเทียมจึงต้อง

ถูกล็อกเพ่ือที่จะป้องกันอุบัติเหตุที่อาจจะเกิดขึ้นได้ [25, 26] แนวทางในการควบคุม

ได้แก่ แกนหมุนเดี่ยว-หลายแกนหมุน และ ระบบป้องกันด้วยมือ-ด้วยน้ าหนัก 

- แกนหมุนเดี่ยว-หลายแกนหมุน 

แกนหมุนเดี่ยว (Single-axis) คือข้อเข่าเทียมที่มีแกนหมุนเพียงแกนเดียว ใช้

ชิ้นส่วนน้อยท าให้มีน้ าหนักเบา มีความทนทาน ข้อเข่าสามารถงอได้อย่างอิสระจึง

ท าให้มีโอกาสหกล้มได้ง่าย ผู้พิการจึงต้องใช้กล้ามเนื้อของตนเองในการควบคุมจึง

มักใช้งานคู่กับระบบป้องกันด้วยมือ [7] หรือใช้การติดตั้งให้แกนหมุนไปอยู่ทางด้าน

หลัง แต่จะท าให้การเดินในช่วง Pre-swing ไม่สามารถงอเข่าได้อย่างเป็นธรรมชาติ 
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และท าให้การก้าวเกิดการสะดุดได้ง่าย [25, 27] รูปที่ 2.9 แสดงตัวอย่างข้อเข่า

เทียมแกนหมุนเดี่ยว 

 

รูปที่ 2.9 ตัวอย่างข้อเข่าเทียมแกนหมุนเดี่ยว [27] 
 

หลายแกนหมุน (Polycentric knee) คือข้อเข่าเทียมที่สามารถย้ายแกนหมุน

ได้ในขณะที่เดิน มีการป้องกันการงอข้อเข่าที่ดีเมื่อเท้าสัมผัสพ้ืน ไม่เสียพลังงานใน

การควบคุมข้อเข่า การจะงอข้อเข่าในช่วง Swing phase ต้องใช้แรงบิดค่อนข้าง

เยอะ [28] แต่ปัญหานี้แก้โดยการก าหนดทิศทางที่แกนหมุนจะเปลี่ยนในขณะที่

เดินให้เหมาะสม สามารถลดความยาวของขาลงในขณะที่แกว่งจึงท าให้ลดการ

สะดุดในขณะที่เดินได้ นอกจากนี้มุมงอของข้อเข่าสูงสุดจะเป็นธรรมชาติกว่าแบบ

แกนหมุนเดี่ยวอีกด้วย [4, 25, 27] แต่การที่มีหลายแกนหมุนท าให้มีชิ้นส่วนมาก

ขึ้นจึงท าให้มีน้ าหนักมากเมื่อเทียบกับแบบแกนหมุนเดี่ยว ข้อเสียอีกอย่างคือเดินได้

เพียงความเร็วเดียวบางครั้งจึงน าไปใช้คู่กับระบบนิวเมติกหรือไฮดรอลิกเพ่ือให้

สามารถเดินได้หลากหลายความเร็ว เหมาะกับผู้พิการที่ต้องการเสถียรภาพสูง เช่น 

ผู้พิการขาขาด 2 ข้าง รูปที่ 2.10 แสดงตัวอย่างข้อเข่าเทียมหลายแกนหมุน 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

13 

 

รูปที่ 2.10 ตัวอย่างข้อเข่าเทียมหลายแกนหมุน [27] 
 

- ระบบป้องกันด้วยมือ-ด้วยน้ าหนัก 

ระบบป้องกันด้วยมือ (Manual lock) คือระบบที่มีการป้องกันการงอของข้อ

เข่าด้วยตนเอง และสามารถงอได้เมื่อปลดกลไกออก เป็นกลไกที่ป้องกันการงอข้อ

เข่าได้ดีที่สุดในข้อเข่าเทียมทั้งหมด เนื่องจากตัวกลไกจะอยู่ในต าแหน่งยืดอยู่

ตลอดเวลา แต่จะท าให้การเดินไม่เหมือนธรรมชาติ ความเร็วในการเดินจึงลดลง 

และสูญเสียพลังงานในขณะที่เดินมาก เหมาะกับผู้พิการที่มีเสถียรภาพต่ า ผู้พิการที่

เดินในพื้นที่ขรุขระบ่อย ๆ หรือผู้พิการที่ขาขาด 2 ข้าง [2, 7, 26] รูปที่ 2.11 แสดง

ตัวอย่างข้อเข่าเทียมระบบป้องกันด้วยมือ 

 

รูปที่ 2.11 ตัวอย่างข้อเข่าเทียมระบบป้องกันด้วยมือ [2] 
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ระบบป้องกันด้วยน้ าหนัก (Weight-activated lock) คือระบบที่มีการป้องกัน

การงอของข้อเข่าเมื่อมีน้ าหนักกดลงบนข้อเข่าเทียม ท าให้การเดินไม่เป็นธรรมชาติ

เพราะขาจะยังไม่สามารถงอได้จนกว่าจะย้ายน้ าหนักทั้งหมดออกไปที่ขาอีกข้าง

เสียก่อน [26] ระบบป้องกันนี้ไม่ค่อยเป็นที่นิยมเพราะในกรณีที่ข้อเข่ายังงออยู่แล้ว

ถ้ามีแรงกระท าไปที่ข้อเข่า ข้อเข่าจะยังสามารถงอต่อไปได้อีกถึงจะเริ่มล็อกข้อเข่า 

ความเร็วในการล็อกข้อเข่าสามารถปรับได้ขึ้นอยู่กับแต่ละตัวบุคคล [2] เหมาะกับ

ผู้สูงอายุหรือผู้พิการที่ท ากิจกรรมเบา [7] รูปที่ 2.12 แสดงตัวอย่างข้อเข่าเทียม

ระบบป้องกันด้วยน้ าหนัก 

 

รูปที่ 2.12 ตัวอย่างข้อเข่าเทียมระบบป้องกันด้วยน้ าหนัก [2] 
 

2. การควบคุมช่วง Swing phase 

จุดประสงค์ของการควบคุมช่วงนี้คือควบคุมการงอของข้อเข่าในขณะที่แกว่งขา 

เพ่ือให้เหมาะสมกับการเดินที่ความเร็วต่าง ๆ การควบคุมช่วง Swing phase มีหน้าที่ 

3 อย่าง [29] คือ 

1. ควบคุมมุมงอมากสุดของข้อเข่าในช่วง Swing phase และแกว่งขาได้อย่าง

ราบเรียบ 

2. ควบคุมการยืดของข้อเข่าเทียมให้อยู่ในต าแหน่งยืดมากสุดโดยไม่มีการกระแทก 

3. เปลี่ยนความต้านทานให้เหมาะสมกับการเดินที่ความเร็วต่าง ๆ 
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การควบคุมช่วง Swing phase แบบแรกคือแบบแรงเสียดทานคงที่ (Constant 

friction) เป็นการควบคุมที่เป็นพ้ืนฐาน น้ าหนักเบา แต่ข้อเสียของการควบคุมแบบนี้

คือสามารถเดินได้แค่ความเร็วเดียว [7] 

การควบคุมช่วง Swing phase อีกแบบคือแบบแรงเสียดทานปรับค่าได้ (Variable 

friction) เป็นการควบคุมที่สามารถปรับความต้านทานของข้อเข่าได้โดยใช้การควบคุม

ด้วยของไหล การท างานคือเมื่อเดินช้าความหน่วงจะน้อย และเมื่อเดินเร็วความหน่วง

จะมาก ท าให้มุมงอข้อเข่าสูงสุดในช่วง Swing phase ไม่เพ่ิมสูงเกินไป นอกจากนี้ยัง

ช่วยลดแรงกระแทกที่มากขึ้นขณะที่เดินเร็ว ส่งผลให้การเดินเป็นธรรมชาติมากขึ้น 

ด้วยเหตุผลดังกล่าวจึงท าให้สามารถเดินได้ที่ความเร็วต่าง ๆ แต่การควบคุมนี้ต้องการ

การดูแลค่อนข้างสูง มีน้ าหนักมาก และราคาแพงเมื่อเทียบกับแบบแรงเสียดทานคงที่ 

การควบคุมแบบแรงเสียดทานปรับค่าได้ แบ่งได้เป็น 2 อย่างตามตัวกลางของระบบที่

ใช้งานคือระบบนิวเมติกที่ใช้อากาศเป็นตัวกลาง และระบบไฮดรอลิกที่ใช้น้ ามันเป็น

ตัวกลาง โดยที่ระบบนิวเมติกจะมีข้อดีคือคุณสมบัติการหน่วงไม่เปลี่ยนแปลงตาม

อุณหภูมิ [4] แต่มีข้อเสียคือไม่สามารถป้องกันการงอของข้อเข่าได้เนื่องจากอากาศ

เป็นของไหลที่สามารถอัดตัวได้จึงจ าเป็นต้องมีกลไกอย่างอ่ืนเข้ามาช่วย นอกจากนี้

ระบบนิวเมติกสามารถปรับความเร็วได้ในช่วงแคบ ๆ จึงยังไม่ค่อยรองรับผู้พิการที่มี

กิจกรรมหนักเท่าที่ควร ในขณะที่ระบบไฮดรอลิกใช้ของไหลที่ไม่สามารถอัดตัวได้ จึง

สามารถป้องกันการงอของข้อเข่าได้โดยไม่ต้องมีกลไกเสริม สามารถปรับความเร็วใน

ช่วงกว้าง ๆ ได้ และยังเคลื่อนที่ได้เป็นธรรมชาติมากกว่าเมื่อเทียบกับระบบนิวเมติกอีก

ด้วย [5, 7] ส่วนข้อเสียคือน้ ามันจะมีคุณสมบัติเปลี่ยนไปเมื่ออุณหภูมิเปลี่ยนท าให้ข้อ

เข่าเทียมท างานผิดปกติได้ แต่ปัญหานี้สามารถแก้ได้โดยการใช้น้ ามันซิลิโคนที่จะมีการ

เปลี่ยนคุณสมบัติค่อนข้างน้อย นอกจากนี้ระบบไฮดรอลิกจะมีน้ าหนักมาก ต้องการ

การดูแลค่อนข้างมาก และราคาที่แพงกว่าเมื่อเทียบกับระบบนิวเมติก [7] 

นอกจากนี้ยังมีข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์หรือ Microprocessor knee ที่มี

อุปกรณ์ไฟฟ้าที่ใช้ในการวัดค่ามุมงอของข้อเข่า และวัดค่า GRF จากนั้นจะส่งข้อมูลไป

ให้คอมพิวเตอร์ควบคุมการท างานต่างๆ ภายในระบบ ท าให้ผู้ พิการมีความ

สะดวกสบาย เดินได้อย่างเป็นธรรมชาติกว่า สามารถเดินลงบันได ทางลาด และพ้ืนที่

ขรุขระได้ดี ปรับมุมงอมากสุดของข้อเข่าให้เหมาะสมกับความเร็วในขณะที่เดิน ท า
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กิจกรรมต่าง ๆ  ได้มากขึ้น และสูญเสียพลังงานในการเดินน้อยลง 3-5% [9] 

เนื่องมาจากคอมพิวเตอร์จะค านวณความต้านทานให้เหมาะสมกับผู้พิการแต่ละคน จึง

ท าให้ผู้พิการวิตกกังวลกับการเดินน้อยลง มีความปลอดภัยสูงกว่า [10] การท างานจะ

มีทั้งระบบนิวเมติก และระบบไฮดรอลิก แต่ข้อเสียคือการดูแลที่สูง และราคาที่แพง

เมื่อเทียบกับข้อเข่าเทียมแบบอ่ืน นอกจากนี้ยังไม่เหมาะกับสภาพแวดล้อมที่มีน้ า หรือ

ฝุ่นอีกด้วย รูปที่ 2.13 แสดงตัวอย่าง ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ 

 

รูปที่ 2.13 ตัวอย่างข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ [30] 
 

เมื่อพิจารณากลุ่มผู้พิการในประเทศไทยช่วงอายุ 25-59 ปีตามรูปที่ 2.14 พบว่าการ

ควบคุมช่วง stance phase จะเลือกใช้แกนหมุนเดี่ยวเนื่องจากผู้พิการจะมีความสามารถ

ในการป้องกันการล้มได้ดี นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมจะมีน้ าหนักเบาเมื่อเทียบกับแบบอ่ืน 

ส่วนการควบคุมช่วง swing phase จะใช้ระบบไฮดรอลิกเพ่ือให้มีอิสระในการเคลื่อนที่ 

สามารถปรับความเร็วได้ในช่วงกว้าง มีการป้องกันการล้มในขณะใช้งานที่ดี แม้ว่าข้อเข่า

เทียมระบบคอมพิวเตอร์จะมีความคุ้มค่าในการลงทุนที่ดีกว่า [11] แบบที่ไม่มีคอมพิวเตอร์

ควบคุมก็ตาม แต่ถ้าดูจากรายได้ของประชากรภายในประเทศไทยจึงถือว่ายังไม่เหมาะสม 

อีกทั้งปัจจัยส าคัญคือประเทศไทยเป็นประเทศที่มีน้ า และฝุ่นอยู่มากเนื่องจากเป็น

ประเทศที่ก าลังพัฒนา จึงท าให้ ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ท างานได้ไม่ เต็ม

ประสิทธิภาพนั่นเอง [7] 
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รูปที่ 2.14 วิธีเลือกการควบคุมช่วง Stance phase และ Swing phase [4] 
 

2.3.2 การควบคุมชว่ง Stance phase ด้วยระบบไฮดรอลิก 

เนื่องจากการใช้ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกแกนหมุนเดี่ยวไม่สามารถป้องกันการงอ

ข้อเข่าในขณะที่เดินได้เอง จ าเป็นต้องมีระบบอ่ืนที่จะมาช่วยแก้ปัญหานี้แทน โดยระบบนี้

จะนิยมใช้ GRF เป็นตัวก าหนดการล็อกข้อเข่าเพ่ือให้เหมาะสมกับการเดินตามธรรมชาติ 

ซึ่งวิธีการควบคุมมีดังนี้ 

1. การควบคุมด้วยส้นเท้า 

ขณะที่ไม่ได้ใช้งานข้อเข่าจะอยู่ในลักษณะที่งอได้อย่างอิสระ และจะไม่ยอมงอ

จนกว่าจะมีแรงมากระท าที่ส้นเท้า หรือปลายเท้าอยู่ในท่ากดลง ข้อเสียของการ

ควบคุมด้วยวิธีนี้คือไม่สามารถงอข้อเข่าได้ในขณะเดินลงบันได หรือทางลาดได้อย่าง

เป็นธรรมชาติ และในกรณีที่สะดุดล้ม หากไม่เอาส้นเท้าลงจะมีโอกาสหกล้มสูงท าให้

ระบบนี้ไม่เป็นที่นิยมแล้วในปัจจุบัน [5] 

2. การควบคุมด้วยปลายเท้า 

ขณะที่ไม่ใช้งานข้อเข่าจะอยู่ในลักษณะที่งอไม่ได้ และจะงอได้เมื่อเริ่มเข้าสู่ช่วง 

swing phase คือถ่ายน้ าหนักมาที่ปลายเท้า หรือปลายเท้าอยู่ในท่ากดขึ้น ข้อเสียของ

การควบคุมด้วยวิธีนี้จะคล้ายกับการควบคุมด้วยส้นเท้า ต่างกันตรงในกรณีที่สะดุดล้ม

แล้วเอาปลายเท้าลงจะมีโอกาสที่จะหกล้มสูง ท าให้ไม่เป็นที่นิยมแล้วในปัจจุบัน 

เช่นกัน [5] 
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3. การควบคุมด้วยน้ าหนัก 

ขณะที่ไม่ได้ใช้งานข้อเข่าจะอยู่ในลักษณะงอได้อย่างอิสระ และจะไม่ยอมงอเมื่อใส่

น้ าหนักลงไป และปัญหาการป้องกันการงอข้อเข่าเองในช่วง Swing phase จะไม่มี

เนื่องจากแรงในช่วง Stance phase สูงกว่าในช่วง Swing phase ประมาณ 5 เท่า 

ท าให้ผลจากแรงเฉื่อยจึงไม่เพียงพอที่ข้อเข่าจะป้องกันการงอได้  [31] การเดินยังไม่

เป็นธรรมชาติมากนักพิจารณาได้จาก GRF คือหากตั้งค่าแรงที่ใช้ป้องกันการงอต่ าก็จะ

ท าให้เท้าเข้าสู่ช่วง Swing phase ช้า จุดศูนย์กลางมวลของร่างกายเกิดการเคลื่อนที่

ท าให้การเดินไม่เป็นธรรมชาติ สูญเสียพลังงานที่ใช้ในขณะเดินเยอะ และถ้าตั้งค่าแรง

ที่ใช้ป้องกันการงอสูงแม้จะเข้าสู่ช่วง Swing phase ได้ทัน แต่จะท าให้ข้อเข่าสูญเสีย

การป้องกันการงอข้อเข่าในช่วง Stance phase นั่นเอง การเดินลงบันได หรือทาง

ลาดสามารถใช้งานได้ แต่ไม่ค่อยเป็นธรรมชาติมากนัก ในกรณีที่เกิดการสะดุดการ

ควบคุมแบบนี้จะดีกว่า 2 แบบแรกเพราะไม่ว่าส่วนใดของเท้าสัมผัสพ้ืนก็จะป้องกัน

การงอได้ แต่ในกรณีที่ข้อเข่างออยู่ก่อนแล้วจะยังคงสามารถหกล้มได้อยู่ และด้วย

เหตุผลเดียวกันถ้าตอนสุดท้ายของช่วง Swing phase ของข้อเข่าเทียมไม่อยู่ใน

ต าแหน่งยืดสุดก็อาจจะหกล้มได้เช่นกัน [5, 31, 32] 

4. การควบคุมด้วยการยืดสุด 

ขณะที่ไม่ได้ใช้งานข้อเข่าจะอยู่ในลักษณะที่งอไม่ได้ จะงอได้เมื่อยืดข้อเข่าจนสุดใน

ระยะเวลาที่ก าหนด และจะกลับมาอยู่ในสภาพที่งอไม่ได้เมื่อมีน้ าหนักมากระท า 

สามารถเดินลงบันได หรือทางลาดได้ดี [5] ข้อเสียของการควบคุมด้วยวิธีนี้คล้ายกับ

การควบคุมด้วยน้ าหนักคือถ้าข้อเข่าไม่อยู่ในต าแหน่งยืดสุดก็อาจจะเกิดการหกล้มได้ 

นอกจากนี้การควบคุมด้วยวิธีนี้จะเกิดการสึกหรอภายนอกได้ง่าย และต้องการ

ตัวกระตุ้นเพ่ือที่จะท าให้ข้อเข่ายืดสุด ท าให้การเดินไม่เหมือนธรรมชาติในระหว่างที่

เปลี่ยนจากช่วง Stance phase ไปเป็นช่วง Swing phase [31, 32] 

5. การควบคุมด้วยระบบคอมพิวเตอร์ 

การควบคุมด้วยระบบคอมพิวเตอร์จะใช้ Strain gauge ในการรับค่า GRF ที่

กระท ากับเท้าจึงมีลักษณะคล้ายกับการควบคุมด้วยน้ าหนัก แต่จะแตกต่างกันที่ระบบ

คอมพิวเตอร์ต้องการพลังงานจากภายนอกมาใช้ในการท างาน โดยลักษณะการท างาน

จะใช้ Strain gauge 2 ตัวที่ติดอยู่ด้านหน้า และด้านหลังของเท้าเพ่ือน าค่า GRF ที่
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ไดม้าค านวณหาโมเมนต์ที่กระท ากับเท้า จากนั้นคอมพิวเตอร์จะประมวลผลว่าโมเมนต์

ที่เกิดขึ้นในลักษณะนี้อยู่ในช่วงใดของวงจรการเดิน เมื่อทราบต าแหน่งของวงจรการ

เดินแล้วคอมพิวเตอร์จะตัดสินใจว่าจ าเป็นต้องล็อกข้อเข่าหรือไม่ จึงท าให้การควบคุม

ด้วยระบบคอมพิวเตอร์มีการเดินที่เหมือนธรรมชาติมากกว่าการควบคุมด้วยระบบอ่ืน 
 

จากการควบคุมทั้งหมดจะเห็นว่าการควบคุมด้วยระบบคอมพิวเตอร์มีการท างานที่ดี

ที่สุดเนื่องจากมีการใช้แรงใน 2 ทิศทาง จึงท าให้การเดินเหมือนธรรมชาติที่สุด แต่

เนื่องจากการควบคุมนี้มีข้อเสียคือต้องการแหล่งพลังงานจากภายนอกท าให้มีค่าใช้จ่าย

มาก ดูแลรักษาเยอะ รองลงมาคือการควบคุมด้วยการยืดสุดเพราะสามารถล็อก และ

ปลดล็อกข้อเข่าได้เป็นธรรมชาติ แต่ผู้พิการจ าเป็นต้องออกแรงในการยืดข้อเข่าจึงท าให้ใช้

พลังงานในการเดินเยอะ งานวิจัยนี้จึงมีแนวคิดที่จะใช้การควบคุมด้วยน้ าหนักที่เป็นการ

ควบคุมที่ไม่ดีนัก แต่จะน าหลักการของการควบคุมด้วยระบบคอมพิวเตอร์มาใช้เพ่ือให้มี

ประสิทธิภาพใกล้เคียงกับระบบคอมพิวเตอร์ คือสามารถล็อก และปลดข้อเข่าได้อย่างเป็น

ธรรมชาติโดยไม่ใช้พลังงานในการเดินมาก 

2.3.3 การควบคุมช่วง Swing phase ด้วยระบบไฮดรอลิก 

การควบคุมช่วง Swing phase ด้วยระบบไฮดรอลิกมีหน้าที่ท าให้ข้อเข่าเทียมสามารถ

งอได้เป็นธรรมชาติ ปรับความเร็วได้อย่างเหมาะสม  การพิจารณาความสามารถในการ

ควบคุมพิจารณาได้จากมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ที่ เปลี่ยนไป ณ 

ความเร็วต่าง ๆ ในงานวิจัยของ Julius Thiele และคณะได้มีการทดลองหามุมงอข้อเข่า

มากสุดในช่วง Swing phase ที่ความเร็วต่าง ๆ โดยใช้ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ที่

ท างานโดยใช้ระบบไฮดรอลิก โดยผลที่คือ C-leg 3.5 º/(m/s), Pile 2.0 28.1 º/(m/s), 

Orion 18.3 º/(m/s), และ Rel-K 17.0 º/(m/s) ซึ่งแสดงอยู่ ในรูปที่  2.15 ด้านซ้าย 

ในขณะที่ขาจริงมีการเปลี่ยนแปลงที่ 6.2 º/(m/s) ซึ่งแสดงอยู่ในรูปที่ 2.15 ด้านขวา [33] 
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รูปที่ 2.15 กราฟมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ที่ความเร็วต่าง ๆ ในงานวิจัยของ Julius 

Thiele และคณะด้านซ้ายคือข้อเข่าเทียม และด้านขวาคือข้อเข่าจริง [33] 
 

และในงานวิจัยของ Malte Bellmann และคณะก็ได้มีการเปรียบเทียบมุมงอข้อเข่า

มากสุดเช่นเดียวกัน ผลที่ได้คือ C-leg 19.5 º/(m/s), Hybrid 22.3 º/(m/s), Rheo 19.3 

º/(m/s), และ Adaptive 2 11.7 º/(m/s) ดังรูปที่ 2.16 [34] 

 

รูปที่ 2.16 กราฟมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ที่ความเร็วต่าง ๆ ในงานวิจัยของ Malte 

Bellmann และคณะ [34] 
 

จะเห็นว่าหากออกแบบให้ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกมีมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง 

Swing phase อยู่ในช่วงที่ข้อเข่าระบบคอมพิวเตอร์สามารถท าได้ก็จะท าให้ข้อเข่าเทียมที่

ได้มีการท างานที่ดี สามารถช่วยผู้พิการให้เดินได้ใกล้เคียงกับธรรมชาติ 

อย่างไรก็ตามการจะท าให้ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกสามารถสร้างมุมงอข้อเข่ามาก

สุดในช่วง Swing phase นั้นจ าเป็นต้องมีวงจรไฮดรอลิกที่ท างานได้เป็นอย่างดีด้วย จึง
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จ าเป็นต้องศึกษาวงจรไฮดรอลิกที่มีอยู่ในข้อเข่าเทียมอีกด้ วย โดยวงจรไฮดรอลิกที่

น่าสนใจมีดังนี้ 

1. วงจรไฮดรอลิกในสิทธิบัตร US 5,779,735 A 

ข้อเข่าเทียมในสิทธิบัตรนี้เป็นข้อเข่าเทียมที่ใช้การควบคุมด้วยส้นเท้าในการป้องกัน

การงอข้อเข่าในช่วง Stance phase จึงมีกลไกที่เชื่อมจากส้นเท้ามายังวงจรไฮดรอลิก 

ดังแสดงในรูปที่ 2.17 ภายในวงจรประกอบไปด้วยกระบอกไฮดรอลิกแบบ Single-

acting cylinder วาล์วควบคุมอัตราการไหล วาล์วกันกลับ ถังสะสมความดัน และ

วาล์วควบคุมทิศทางการไหลที่ควบคุมจากสนเท้า การท างานในจังหวะงอข้อเข่า 

น้ ามันจากห้องข้างล่างจะไหลไปทางด้านซ้ายผ่านวาล์วกันกลับ วาล์วควบคุมอัตราการ

ไหล เข้าไปเก็บในถังสะสมความดัน ส่วนทางด้านขวาน้ ามันจะไหลผ่านไม่ได้เนื่องจาก

มีวาล์วกันกลับขวางไว้อยู่ ส่วนในจังหวะยืดข้อเข่าน้ ามันที่อยู่ในถังสะสมความดันจะ

ไหลผ่านวาล์วกันกลับทางด้านขวา วาล์วควบคุมอัตราการไหล แล้วกลับเข้ามาใน

กระบอกสูบอีกครั้ง จะเห็นว่าวงจรไฮดรอลิกนี้มีการงอ และการยืดแยกเป็นอิสระจาก

กันจึงท าให้สามารถปรับค่าตัวแปรให้เหมาะสมกับการเดินได้มากขึ้น [35] แต่ข้อเสีย

ของข้อเข่าเทียมนี้คือการใช้การควบคุมด้วยสนเท้าจะท าให้ผู้พิการมีโอกาสหกล้มได้ 

และการใช้กระบอกไฮดรอลิกแบบ Single-acting cylinder จะกินพ้ืนที่มากส่งผลให้

ข้อเข่าเทียมมีขนาดใหญ่ น้ าหนักมากตามไปด้วย 

 

รูปที่ 2.17 วงจรไฮดรอลิกในสิทธิบัตร US 5,779,735 A [35] 
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2. วงจรไฮดรอลิกใน Mauch knee 

Mauch knee เป็นข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่เป็นที่นิยมมากที่สุดในข้อเข่า

เทียมที่ไม่ใช้ระบบคอมพิวเตอร์ เพราะช่วยป้องกันการล้มได้ดี มีการท างานหลาย

รูปแบบภายในวงจรไฮดรอลิก ใช้วิธีควบคุมด้วยการยืดสุดในช่วง Stance phase 

ภายในวงจรจะติดตั้งส่วนควบคุมช่วง Stance phase และ Swing phase อยู่รวมกัน

เพ่ือให้มีขนาดเล็ก แต่จะท าให้วงจรมีความซับซ้อน และผลิตได้ยาก จากรูปที่ 2.18 จะ

เห็นว่าส่วนควบคุมช่วง Stance phase จะอยู่ในก้านสูบ และลูกสูบ ซึ่งจะประกอบไป

ด้วย Pendulum (14), วาล์ว (15), Counterweight (16), และสปริง (20) การท างาน

คือเมื่อร่างกายยืดข้อเข่ามาก ๆ จะท าให้สปริงโดนกด ปลายของกระบอก 

ไฮดรอลิ กด้ าน ในจะชน เข้ ากั บปลายของ  Counterweight ด้ านขวาท า ให้  

Counterweight หมุนหนีจาก Pendulum โดย Pendulum นี้จะถูกติดตั้งให้อยู่ใน

ลักษณะที่ไม่สมดุล เมื่อปราศจาก Counterweight จะท าให้ Pendulum หมุนทวน

เข็มนาฬิกาท าให้วาล์วไม่สามารถปิดช่องทางการไหลได้ น้ ามันจึงไหลได้อย่างอิสระ 

อย่างไรก็ตาม Counterweight นี้ก็ถูกติดตั้งให้อยู่ในมีลักษณะที่ไม่สมดุลเช่นกัน เมื่อ

สปริงคืนตัวกลับไปแล้ว Counterweight จะหมุนทวนเข็มนาฬิกาไปกด Pendulum 

ให้หมุน ท าให้วาล์วเคลื่อนที่ได้อย่างอิสระดังนั้นเมื่อข้อเข่าเทียมยืดก้านสูบจะเคลื่อนที่

ขึ้นท าให้น้ ามันจะไหลลงผ่านวาล์วได้อย่างอิสระ แต่เมื่อข้อเข่าเทียมงอก้านสูบจะ

เคลื่อนที่ลงท าให้น้ ามันเคลื่อนที่ข้ึนแล้วไปดันให้วาล์วปิด ข้อเข่าเทียมจึงไม่สามารถงอ

ได ้

ส่วนการควบคุมช่วง Swing phase จะอยู่ภายในกระบอกไฮดรอลิกที่อยู่ด้านใน 

ซึ่งจะประกอบไปด้วยช่องทางที่เอาไว้ควบคุมอัตราการไหลท าหน้าที่เหมือนวาล์ว

ควบคุมอัตราการไหลนั่นเอง วาล์วกันกลับใช้ป้องกันไม่ให้น้ ามันไหลย้อนกลับใน

จังหวะงอ หรือยืดข้อเข่า จะเห็นว่าการควบคุมนี้จะไม่ค่อยซับซ้อนเพ่ือให้มีขนาดเล็ก 

น้ าหนักเบา นอกจากนี้ช่องระหว่างกระบอกไฮดรอลิกด้านนอกกับด้านในจะมีถังสะสม

ความดันเพ่ือชดเชยปริมาตรของก้านสูบที่เข้ามาแทนที่น้ ามัน และช่วยให้ข้อเข่ายืดได้

ง่ายขึ้นอีกด้วย อย่างไรก็ตามข้อเข่าเทียมนี้ไม่สามารถงอได้ในช่วง Stance phase 

เพราะวาล์วที่อยู่ในส่วนควบคุมช่วง Stance phase เคลื่อนที่ได้น้อยวาล์วจึงปิดเร็ว 

ท าให้น้ ามันไหลขึ้นไม่ทันนั่นเอง นอกจากนี้ระบบไฮดรอลิกยังไม่สามารถปรับความ
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ต้านทานการงอ และการยืดได้เป็นอิสระจากกัน จึงท าให้ช่วง swing phase ข้อเข่างอ

ได้ไม่เป็นธรรมชาติในบางช่วง [5] 

 

รูปที่ 2.18 วงจรไฮดรอลิกใน Mauch knee [5] 
 

3. วงจรไฮดรอลิกใน 3R80 

3R80 เป็นข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ใช้การควบคุมด้วยน้ าหนัก 3R80 จะ

แตกต่างจากข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกทั่วไปคือจะใช้กระบอกไฮดรอลิกแบบหมุน

เพ่ือท าให้ระบบไฮดรอลิกมีขนาดเล็ก นอกจากนี้ภายในวงจรยังประกอบไปด้วยวาล์ว

ควบคุมอัตราการไหล 2 ตัวเพ่ือให้สามารถปรับความต้านทานการงอ และการยืดได้

เป็นอิสระจากกัน มีวาล์วกันกลับที่ใช้ร่วมกับวาล์วอัตราการไหลเพื่อป้องกันไม่ใช้น้ ามัน

ไหลย้อนกลับมา การล็อกข้อเข่าจะใช้วาล์วควบคุมทิศทางการไหลที่ท างานเมื่อมี

น้ าหนัก และปลดการท างานเมื่อผู้พิการยืดขา ในช่วง Stance phase ข้อเข่าสามารถ

งอได้เล็กน้อยจากการเคลื่อนที่ของวาล์วควบคุมทิศทางการไหล และกลไกท่ีมีอยู่ในข้อ

เข่าเทียม ดังรูปที่ 2.19 แต่ข้อเสียของวงจรไฮดรอลิกแบบนี้คือไม่มีถังสะสมความดันที่

จะช่วยให้ข้อเข่ายืดได้ง่าย และการงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ยังไม่เพียงพอเมื่อ

เทียบกับข้อเข่าจริง [36] 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

24 

 

รูปที่ 2.19 วงจรไฮดรอลิกใน 3R80 [36] 
 

4. วงจรไฮดรอลิกในข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ 

ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ส่วนใหญ่จะใช้ไฮดรอลิกในการปรับความเร็วในช่วง Swing 

phase จึงมีความคล้ายคลึงกับข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก จากการศึกษาพบว่าวงจร 

ไฮดรอลิกในข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์โดยทั่วไปจะมีของอุปกรณ์ภายในวงจรที่

คล้ายคลึงกัน จะแตกต่างกันที่ต าแหน่งที่วาง และอุปกรณ์ช่วยเหลือบางอย่าง จึงขอ

ยกตัวอย่าง C-leg เพียงตัวเดียวซึ่งเป็นข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ที่นิยมมากที่สุดรุ่นหนึ่ง 

เพราะมีการท างานที่หลากหลาย มีการป้องกันการงอข้อเข่าที่ดี  ซึ่ง เห็นได้จากการ

เปรียบเทียบความสามารถข้อเข่าในงานวิจัยต่าง ๆ การท างานจะใช้วาล์วควบคุมอัตราการ

ไหลที่สามารถปรับได้ด้วยระบบคอมพิวเตอร์ 2 ตัว เพ่ือควบคุมความต้านทานการงอ และ

การยืดได้เป็นอิสระจากกัน ดังรูปที่ 2.20 ลักษณะการไหลเมื่อข้อเข่างอน้ ามันจะไหลจากห้อง 

A ผ่านวาล์วควบคุมอัตราการไหลปรับค่าได้จากนั้นน้ ามันจะถูกแบ่งเป็น 2 ส่วน ส่วนแรกจะ

ไหลกลับไปที่กระบอกไฮดรอลิกผ่านวาล์วกันกลับ อีกส่วนจะไหลไปเก็บอยู่ ในถังสะสมความ

ดันเพื่อชดเชยปริมาตรก้านสูบที่เข้ามาแทนที่น้ ามัน 

ในทิศทางตรงข้ามเมื่อข้อเข่ายืดน้ ามันจะไหลผ่านช่องทางเล็ก ๆ เพ่ือให้การไหลเป็นไปได้

อย่างราบเรียบซึ่งจะท าให้แรงต้านเพ่ิมขึ้นคงที่เมื่อความเร็วเปลี่ยน ส่งผลให้มุมงอข้อเข่ามาก

สุดช่วง Swing phase ใกล้เคียงธรรมชาติมากขึ้น จากนั้นจะไหลมารวมกับน้ ามันที่ไหลออก

จากถังสะสมความดันผ่านวาล์วกันกลับแล้วกลับเข้าห้อง A นอกจากนี้ยังมีอุปกรณ์ในวงจร 

ไฮดรอลิกที่ช่วยเพ่ิมประสิทธิภาพอีกคือวาล์วระบายความดันที่ใช้ในกรณีที่ความดันมาก
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เกินไป และวาล์วควบคุมอัตราการไหลที่ไม่สามารถปรับความดันได้ไว้ใช้ในกรณีท่ีแบตเตอร์รี่

ของข้อเข่าเทียมหมด [33] 

 

รูปที่ 2.20 วงจรไฮดรอลิกของ C-leg [33] 
 

2.3.4 ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาด 

ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกมีด้วยกันหลาหลายรูปให้เลือกใช้งาน เช่น ข้อเข่าเทียม

ระบบไฮดรอลิกที่ท างานร่วมกับการควบคุมหลายแกนหมุน หรือข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอ

ลิกที่สามารถน าไปใช้ปั่นจักรยานได้ โดยข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกท่ีน่าสนใจมีดังนี้ 

1. ข้อเข่าเทียม 3R60 

ข้อเข่าเทียม 3R60 รูปที่ 2.21 เป็นข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่สามารถล็อกข้อ

เข่าได้โดยการใช้การควบคุมแบบหลายแกนหมุน จึงลดความยาวขาในช่วง  Swing 

phase ได้ นอกจากนี้ยังมีเทคโนโลยีที่ชื่อว่า Ergonomically Balanced Stride 

(EBS) เป็นเทคโนโลยีที่มีการติดสปริงเข้าไปในกลไกหลายแกนหมุนเพ่ือช่วยให้ผู้พิการ

สามารถงอข้อเข่าได้ถึง 15 º ในช่วง Stance phase โดยไม่ท าให้ผู้พิการหกล้ม ท าให้

ปลายเท้าสัมผัสพื้นได้เร็วขึ้น รองรับแรงกระแทกในจังหวะที่เท้าสัมผัสพ้ืน ส่งผลให้การ

เดินเหมือนธรรมชาติมากยิ่งขึ้น และสูญเสียพลังงานที่ใช้ในขณะเดินน้อยลงเนื่องจาก

จุดศูนย์กลางมวลของร่างกายเคลื่อนที่น้อยลง [14-17] ข้อเข่าเทียมนี้เหมาะกับผู้พิการ

ระดับ K2-3 รับน้ าหนักคนได้สูงสุด 125 กิโลกรัม น้ าหนักของข้อเข่าเทียมอยู่ที่ 845 

กรัม [13, 37] อย่างไรก็ตามข้อเข่าเทียมนี้ท าให้ข้อเข่างอได้ในช่วง Stance phase ได้

โดยกลไกภายนอก ท าให้ข้อเข่างอไม่ค่อยราบเรียบ และเมื่อรวมเข้ากับระบบ 

ไฮดรอลิกจึงท าให้มีส่วนประกอบที่เยอะ น้ าหนักมากเมื่อเทียบกับ 3R95 อีกทั้งยากต่อ
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การประกอบ และซ่อมแซม นอกจากนี้การใช้ข้อเข่าเทียมหลายแกนหมุนส่งผลให้

ความสามารถในการควบคุมลดน้อยลง 

 

รูปที่ 2.21 ข้อเข่าเทียม 3R60 [37] 
 

2. ข้อเข่าเทียม 3R80 

ข้อเข่าเทียม 3R80 รูปที่ 2.22 เป็นข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ใช้การควบคุมด้วย

น้ าหนักในการควบคุมช่วง stance phase กระบอกไฮดรอลิกที่ใช้เป็นแบบหมุนซึ่ง

เป็นเพียงตัวเดียวที่พบเห็นในท้องตลาด สามารถเดินลงบันได หรือทางลาดได้อย่าง

เป็นธรรมชาติ สามารถงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ได้ประมาณ 8 º ซึ่งมาจาก

กลไกภายนอก 4 º และมาจากระบบไฮดรอลิกอีก 4 º แต่เนื่องจากใช้การควบคุมด้วย

น้ าหนักจึงท าให้ข้อเข่าเทียมนี้ปลดล็อคข้อเข่าได้ช้าในช่วงก่อนเริ่ม Swing phase ข้อ

เข่าเทียมนี้เหมาะกับผู้พิการระดับ K3-4 รับน้ าหนักคนได้สูงสุด 150 กิโลกรัม น้ าหนัก

ของข้อเข่าเทียมอยู่ที่ 1.24 กิโลกรัม [38] 

 

รูปที่ 2.22 ข้อเข่าเทียม 3R80 [38] 
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3. ข้อเข่าเทียม 3R95 

ข้อเข่าเทียม 3R95 รูปที่ 2.23 เป็นข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ไม่มีการควบคุม

ในช่วง Stance phase ท าให้ผู้พิการจ าเป็นต้องควบคุมด้วยกล้ามเนื้อที่เหลืออยู่ของ

ตนเอง ส่งผลให้การข้อเข่าเทียมนี้มีโอกาสหกล้มได้ง่าย มีน้ าหนักเบามากเนื่องจากไม่มี

กลไกที่ใช้ควบคุมช่วง Stance phase อยู่เลย ข้อเข่าเทียมนี้เหมาะกับผู้พิการระดับ 

K3-4 รับน้ าหนักคนได้สูงสุด 150 กิโลกรัม น้ าหนักของข้อเข่าเทียมอยู่ที่ 360 กรัม 

[39] 

 

รูปที่ 2.23 ข้อเข่าเทียม 3R95 [39] 
 

4. ข้อเข่าเทียม Mauch knee 

ข้อเข่าเทียม Mauch knee รูปที่ 2.24 เป็นข้อเข่าเทียมที่นิยมมากที่สุดที่ใช้

ระบบไฮดรอลิกในการท างาน การควบคุมช่วง Stance phase ใช้การควบคุมด้วยการ

ยืดสุดเป็นตัวแรก สามารถปรับการควบคุมช่วง Stance phase และ Swing phase 

ได้เป็นอิสระจากกัน มีระบบป้องกันด้วยมือเมื่อจ าเป็นต้องเดินในพ้ืนที่ขรุขระ หรือ

พ้ืนที่ที่มี โอกาสหกล้มได้ง่ าย มีระบบ Free swing ที่ ใช้ ในการปั่นจักรยานได้  

นอกจากนี้ยังสามารถเดินลงบันได หรือทางลาดได้อย่างเป็นธรรมชาติ ข้อเข่าเทียมนี้

รับน้ าหนักคนได้สูงสุด 136 กิโลกรัม น้ าหนักของข้อเข่าเทียมอยู่ที่ 1.14 กิโลกรัม [40] 

นอกจากนี้การใช้งานยังมีความใกล้เคียงกับข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์แต่ข้อเข่า

เทียมนี้ยังไม่สามารถงอในช่วง Stance phase ได้ [41] จึงท าให้ร่างกายยังคงสูญเสีย

พลังงานในการเดินมากอยู่ดี [14-17] นอกจากนี้ระบบไฮดรอลิกยังไม่สามารถปรับ

ความต้านทานการงอ และการยืดได้เป็นอิสระจากกัน จึงท าให้ช่วง Swing phase ข้อ

เข่างอได้ไม่เป็นธรรมชาติในบางช่วง 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

28 

 

รูปที่ 2.24 ข้อเข่าเทียม Mauch knee [40] 
 

2.3.5 ข้อเข่าเทียมในงานวิจัยที่น่าสนใจ 

ข้อเข่าเทียม SASPL (Simplified Automatic Stance Phase Lock) เป็นข้อเข่าแกน

หมุนเดี่ยวที่มีการล็อกข้อเข่าด้วยการเพ่ิมแกนหมุนอีกหนึ่งแกนคือ Control axis เพ่ือใช้

ก าหนดขอบเขตของ GRF ที่จะท าให้ข้อเข่าเทียมสามารถปลดล็อกได้ [25] ดังรูปที่ 2.25 

 

รูปที่ 2.25 ขอบเขต GRF ที่ใช้ปลดล็อกข้อเข่าเทียม SASPL [25] 
 

นอกจากนี้ยังมีกลไกที่มีลักษณะเป็นตะขอท าหน้าที่ป้องกันการงอโดยสมบูรณ์ รูปร่าง

ตะขอถูกออกแบบให้ป้องกันการงอได้ง่าย และปลดได้ยาก ดังรูปที่ 2.26 ท าให้เหมาะจะ

ใช้ในพ้ืนที่ที่ขรุขระ ไม่ราบเรียบ หรือชนบทในประเทศที่ก าลังพัฒนาได้ดี  แม้ว่าจะ

สามารถล็อกข้อเข่าได้ดีแล้ว แต่ก็ยังสามารถเปลี่ยนเข้าสู่ช่วง swing phase ได้ดีกว่าแบบ

ระบบป้องกันด้วยมือ ระบบป้องกันด้วยน้ าหนัก หรือแบบหลายแกนหมุนอีกด้วย เหมาะ

กับผู้พิการที่ท ากิจกรรมหนักเช่นเด็ก ข้อเข่าเทียมนี้รับน้ าหนักคนได้สูงสุด 60 กิโลกรัม 

น้ าหนักของข้อเข่าเทียมอยู่ที่ 430 กรัม [26] แต่เนื่องจากการใช้ข้อเข่าเทียมที่มีลักษณะ

คล้ายระบบป้องกันด้วยมือนี้เอง ท าให้ร่างกายไม่สามารถงอข้อเข่าในช่วง stance phase 
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ได้ ร่างกายจึงสูญเสียพลังงานมากขึ้นในขณะที่เดิน [14-17] ปัจจุบันงานวิจัยนี้ยังอยู่ใน

ระหว่างน าไปทดลองใช้งานจริง 

 

รูปที่ 2.26 ส่วนประกอบของข้อเข่าเทียม SASPL knee [26] 
 

2.4 การทดสอบความแข็งแรงของข้อเข่าเทียม 

การทดสอบความแข็งแรงของข้อเข่าเทียมจะด าเนินตามแนวมาตรฐาน ISO 10328: 2006 

Prosthetics - Structural testing of lower-limb prostheses - Requirements and test 

methods โดยในมาตรฐานจะแบ่งการทดสอบออกเป็น 2 ประเภทคือ 

1. การทดสอบสถิตคือการทดสอบเพ่ือดูว่าข้อเข่าเทียมมีการเสียรูป และความเสียหายมากกว่า

เกณฑ์การยอมรับหรือไม่ โดยการทดสอบจะแบบออกเป็น 2 แบบ คือการทดสอบพิสูจน์สถิต 

และการทดสอบความแข็งแรงสูงสุดสถิต 

2. การทดสอบวัฏจักรคือการทอสอบเพ่ือดูความล้าที่เกิดของข้อเข่าเทียมเมื่อใช้งานไปได้

ระยะเวลาหนึ่ง 

นอกจากนี้การทดสอบยังมีอีกหลายแบบโดยขึ้นอยู่กับการจัดท่าวาง และขนาดแรงที่ใช้

ทดสอบชิ้นงาน โดยในงานวิจัยนี้จะเลือกทดสอบแบบพิสูจน์สถิต และแบบวัฏจักร โดยจะจัดข้อ

เข่าเทียมให้อยู่ในท่า Heel strike และ Toe off และเลือกใช้ขนาดแรงระดับ P4 หรือระดับที่

รองรับผู้พิการได้ไม่เกิน 80 kg แนวแรง และขนาดของแรงสามารถดูได้ในภาคผนวก ข 

ขั้นตอนในการทดสอบพิสูจน์สถิตคือป้อนแรงขนาดตามที่มาตรฐานก าหนด, Fset เป็นเวลา 10 

ถึง 30 วินาที จากนั้นพักงานเป็นเวลา 10 ถึง 20 นาที จากนั้นป้อนแรงขนาดตามที่มาตรฐาน

ก าหนด, Fstab จากนั้นตั้งท่าข้อเข่าเทียมให้ได้ตามที่มาตรฐานก าหนด แล้วจึงป้อนภาระเพ่ิมด้วย

อัตรา 100 ถึง 250 N/s จนถึงแรงขนาดตามที่มาตรฐานก าหนด, Fsp ค้างไว้ 30±3 วินาที 

จากนั้นลดแรงลงเหลือ Fstab แล้วจึงวัดระยะเสียรูปของชิ้นงาน โดยเกณฑ์การยอมรับคือข้อเข่า

เทียมสามารถทนภาระ Fsp ได้เป็นเวลา 30±3 วินาที และมีการเสียรูปไม่เกิน 5 มิลลิเมตร [42] 
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ขั้นตอนการทดสอบวัฏจักรคือป้อนแรงขนาดตามที่มาตรฐานก าหนด, Fset เป็นเวลา 10 ถึง 

30 วินาที จากนั้นพักงานเป็นเวลา 10 ถึง 20 นาที จากนั้นป้อนแรงขนาดตามที่มาตรฐานก าหนด

, Fstab จากนั้นตั้งท่าข้อเข่าเทียมให้ได้ตามที่มาตรฐานก าหนด แล้วจึงป้อนภาระเป็นวัฎจักร แรง

สูงสุดที่ป้อนต้องไม่เกิน 10% ของแรงทดสอบสูงสุด, Fcmax จากนั้นน ามาทดสอบสถิตสุดท้ายด้วย

แรง Ffin ด้วยอัตรา 100 ถึง 250 N/s และรักษาระดับไว้ 30±3 วินาที โดยเกณฑ์การยอมรับคือ

ข้อเข่าเทียมสามารถทนภาระ Fcmax ได้, สามารถทดแรงที่เป็นวัฏจักรได้, และสามารถทนแรง 

Ffin ในช่วงสุดท้ายได้ [42] 

2.5 สรุปงานปริทัศน์วรรณกรรม 

จากการศึกษาปริทัศน์วรรณกรรมที่ผ่านมาจึงได้สรุปแนวทางในการออกแบบข้อเข่าเทียม

ระบบไฮดรอลิกได้ดังนี้ 

1. ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกท่ีออกแบบเป็นแบบแกนหมุนเดี่ยว เนื่องจากเหมาะกับผู้พิการที่มี

การท ากิจกรรมค่อนข้างมาก 

2. การควบคุมจะเลือกใช้การควบคุมด้วยน้ าหนักที่มีแนวคิดจากการควบคุมด้วยระบบ

คอมพิวเตอร์เพื่อให้สามารถล็อก และปลดล็อกข้อเข่าได้อย่างเป็นธรรมชาติ 

3. น้ าหนักผู้พิการสูงสุดที่รับได้คือ 80 กิโลกรัม ส าหรับการทดสอบตามแนวมาตรฐาน ISO 

10328: 2006 ที่ระดับ P4 

4. จากงานปริทัศน์วรรณกรรมพบว่าข้อเข่าเทียมที่ท างานโดยใช้ระบบไฮดรอลิกเพียงอย่างเดียว

สามารถงอข้อเข่าช่วง Stance phase ได้ 0-4 º ดังนั้นในงานวิจัยนี้จะออกแบบให้มีมุมงอที่ 

5-10 º เพ่ือให้มีมุมงอข้อเข่าช่วง Stance phase มากกว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกใน

ท้องตลาด แต่ไม่มากจนท าให้ผู้พิการรู้สึกไม่ปลอดภัย 

5. จากงานปริทัศน์วรรณกรรมพบว่าข่อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ที่เป็นข้อเข่าท่ีดีที่สุดสามารถ

ปรับมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ตามความเร็วต่าง ๆ ที่ 3.5-28.1 º/(m/s) 

ดังนั้นในงานวิจัยนี้จึงจะออกแบบให้อยู่ในช่วงดังกล่าวเช่นกัน 
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บทที ่3 
แนวคิดการออกแบบข้อเข่าเทียม และการออกแบบเบื้องต้น 

3.1 แนวคิดในการออกแบบข้อเข่าเทียม 

งานวิจัยนี้ได้เลือกออกแบบข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกแกนหมุนเดี่ยวเพ่ือให้ตอบสนองกับ

การเดินของผู้พิการที่ความเร็วต่าง ๆ ได้ มีมุมงอสูงสุดของข้อเข่าในช่วง swing phase ใกล้เคียง

กับธรรมชาติ และแรงกระแทกจากการแกว่งขาน้อย นอกจากนี้ระบบไฮดรอลิกยังมีการป้องกัน

การงอข้อเข่าที่ดีเนื่องจากใช้น้ ามันซึ่งเป็นของไหลที่อัดตัวไม่ได้ในการท างาน ภายในระบบจะใช้

การควบคุมด้วยน้ าหนักเพ่ือให้ข้อเข่าสามารถงอได้เล็กน้อยในช่วง stance phase โดยจะส่งผล

ให้ร่างกายสูญเสียพลังงานในการเดินน้อยลง แต่การงอข้อเข่านี้จะต้องไม่ท าให้เสถียรภาพของข้อ

เข่าเทียมหายไปจนผู้พิการหกล้ม อย่างไรก็ตามการออกแบบยังได้น าหลักการของข้อเข่าเทียม

ระบบคอมพิวเตอร์มาใช้ควบคู่กับการควบคุมด้วยน้ าหนัก เพ่ือให้การเดินเป็นธรรมชาติมากยิ่งขึ้น 

3.1.1 แนวคิดในการออกแบบโครงสร้าง 

โครงสร้างของข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกจะใช้กลไกที่มีชื่อว่า slider crank 

inversion ดังรูปที่ 3.1 เพ่ือให้มีชิ้นส่วนน้อย น้ าหนักเบา และมีจุดหมุนคงที่ ซึ่งจะท าให้ผู้

พิการควบคุมข้อเข่าได้อย่างอิสระ อย่างไรก็ตามการใช้กลไกนี้จะไม่สามารถป้องกันการงอ

ของข้อเข่าได้ จึงจ าเป็นต้องใช้ร่วมกับระบบไฮดรอลิกในการป้องกันการงอข้อเข่า 

 

รูปที่ 3.1 โครงสร้างของข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกท่ีออกแบบ 
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นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกจะประกอบไปด้วยระบบไฮดรอลิก และระบบ 

ล็อกข้อเข่าที่ท างานร่วมกัน เพ่ือให้ข้อเข่าเทียมมีความซับซ้อนน้อยที่สุดผลิต และ

ประกอบได้ง่ายจึงออกแบบให้ติดตั้งแยกจากกันแต่สามารถท างานร่วมกันได้ ซึ่งลักษณะ

การติดตั้งจะคล้ายกับข้อเข่าเทียมในงานวิจัยของ Boender, Jacob Quintus Laurens 

Anthony [32] 

3.1.2 แนวคิดในการออกแบบระบบไฮดรอลิก 

แนวคิดในการออกแบบระบบไฮดรอลิกคือตัวระบบจะต้องมีภาพลักษณ์ที่ดี ขนาดเล็ก 

น้ าหนักเบา ราคาไม่แพง และดูแลรักษาง่าย เพ่ือให้บรรลุวัตถุประสงค์ดังกล่าวจึงต้องใช้

เทคนิคหลายอย่างด้วยกัน โดยอันดับแรกจะออกแบบให้ระบบไฮดรอลิกมีวงจรแบบ

เดียวกับข้อเข่าเทียมที่ใช้กันทั่วไปในท้องตลาด ดังรูปที่ 3.2 ซึ่งวงจรพ้ืนฐานนี้แม้จะมี

ส่วนประกอบน้อยแต่ก็เพียงพอส าหรับช่วยเหลือผู้พิการให้สามารถเดินได้อย่างเป็น

ธรรมชาติบนพื้นราบ โดยภายในวงจรมีส่วนประกอบดังนี้ 

1. กระบอกไฮดรอลิก ท าหน้าที่เชื่อมต่อกับกลไกข้อเข่าเทียมเพ่ือให้ข้อเข่าสามารถงอ 

และยืดได้ นอกจากนี้กระบอกไฮดรอลิกจะเลือกใช้แบบ Double-acting cylinder 

เพ่ือให้ระบบมีขนาดเล็กกว่าการใช้ Single-acting cylinder 

2. วาล์วควบคุมทิศทางการไหล ท าหน้าที่ปิดช่องทางการไหลของน้ ามัน เพ่ือให้สามารถ 

ล็อกข้อเข่าได้ 

3. วาล์วควบคุมอัตราการไหล ท าหน้าที่ปรับความต้านทานของข้อเข่าเทียมเพ่ือให้

สามารถงอข้อเข่าได้อย่างเป็นธรรมชาติ โดยจะติดตั้ง 2 ตัวเพ่ือให้สามารถควบคุมการ

งอ และการยืดไดเ้ป็นอิสระจากกัน 

4. วาล์วกันกลับ ท าหน้าทีค่วบคุมไม่ให้น้ ามันไหลย้อนกลับ 

5. ถังสะสมความดัน ท าหน้าที่เก็บน้ ามันส่วนเกินที่ถูกแทนที่ด้วยก้านสูบในช่วงที่ข้อเข่า

เทียมงอ หรือน้ ามันที่ขยายตัวเมื่ออุณหภูมิสูงขึ้น 
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รูปที่ 3.2 วงจรไฮดรอลิกทั่วไปที่ใช้ในข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก 
 

การท างานของวงจรเมื่อข้อเข่างอน้ ามันส่วนหนึ่งจะไหลออกจากกระบอกไฮดรอลิก 

ทางด้านล่างผ่านวาล์วควบคุมทิศทางการไหล วาล์วควบคุมอัตราการไหล และวาล์วกัน

กลับจากนั้นจะไหลกลับเข้ากระบอกไฮดรอลิก น้ ามันอีกส่วนหนึ่งจะไหลไปเก็บในถัง

สะสมความดันโดยปริมาตรที่เก็บในถังสะสมความดันจะเท่ากับปริมาตรของก้านสูบที่เข้า

มาแทนที่ในกระบอก ในทางตรงข้ามเมื่อข้อเข่ายืดน้ ามันจะไหลออกจากกระบอก 

ไฮดรอลิก ทางด้านบนผ่านวาล์วควบคุมอัตราการไหล และวาล์วกันกลับจากนั้นจะไหล

กลับเข้ากระบอกไฮดรอลิก ในกรณีที่ต้องการล็อกข้อเข่าวาล์วควบคุมทิศทางการไหลจะ

ปิดน้ ามันจะไม่สามารถไหลไปทางด้านขวาได้ ข้อเข่าจึงไม่ยอมงอ แต่ยังสามารถยืดได้

ตามปกติ ดังรูปที่ 3.3 

น้ ามันที่อยู่ในวงจรจะใช้น้ ามันไฮดรอลิก ISO VG 32 แทนเนื่องจากเป็นน้ ามันที่หาซื้อ

ได้ง่าย และมีราคาถูกกว่าน้ ามันซิลิโคนมาก ซึ่งท าให้ข้อเข่าเทียมที่ได้มาราคาถูกยิ่งขึ้น 

อย่างไรก็ตามการใช้น้ ามันชนิดนี้จะท าให้ระบบมีการท างานที่เปลี่ยนแปลงเมื่ออุณหภูมิ

การใช้งานเปลี่ยน จึงต้องปรับตั้งค่าบ่อยครั้ง 
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รูปที่ 3.3 ทิศทางการไหลของน้ ามันขณะงอ และยืดขอเข่า 
 

จากโครงงานวิศวกรรมเครื่องกลประจ าปี 2557 เรื่องการออกแบบ และสร้างเข่า

เทียมไฮดรอลิกที่ใข้กลไกควบคุมวาล์ว ดังรูปที่ 3.4 ซึ่งออกแบบระบบโดยใช้การติดตั้ง

ส่วนประกอบไฮดรอลิกไว้ภายนอกเพ่ือให้ง่ายต่อการออกแบบ ปัญหาที่พบคือมีขนาดที่

ใหญ่ และมีน้ าหนักมากถึง 4 kg [43] เมื่อเปรียบเทียบกับข้อเข่าเทียมในท้องตลาดพบว่า

มีน้ าหนักมากกว่าหลายเท่า งานวิจัยนี้จึงได้ออกแบบระบบไฮดรอลิกที่สามารถติดตั้ง

ส่วนประกอบไฮดรอลิกไว้ภายในระบบแทนเพ่ือให้มีขนาดเล็ก น้ าหนักเบา และดูแลรักษา

ง่าย นอกจากนี้ระบบไฮดรอลิกจะต้องไม่ซับซ้อน สามารถปรับความต้านทานการงอ และ

การยืดได้จากภายนอก 

 

รูปที่ 3.4 ข้อเข่าเทียมในงานวิจัยเรื่องการออกแบบ และสร้างเข่าเทียม 

ไฮดรอลิกที่ใข้กลไกควบคุมวาล์ว [43] 
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อย่างไรก็ตามส่วนประกอบไฮดรอลิกในท้องตลาดมีขนาดที่ใหญ่ น้ าหนักมาก ไม่

สามารถติดตั้งไว้ภายในได้ จึงจ าเป็นต้องออกแบบวาล์วเองยกเว้นวาล์วกันกลับเนื่องจาก

สามารถหาได้ในท้องตลาดโดยมีขนาดเส้นผ่าศูนย์กลาง 5.6 mm ทนความดันได้ 40 bar 

รูปที่ 3.5 แสดงวาล์วกันกลับที่น ามาใช้ในการออกแบบ ส่วนประกอบไฮดรอลิกที่เหลือจะ

ถูกออกแบบ และผลิตเองโดยจะผลิตจากอลูมิเนียมอัลลอย 7075 เพ่ือให้มีน้ าหนักเบา 

และแข็งแรง ซีลที่ใช้จะเป็นซีลทั่วไปที่สามารถหาได้ภายในประเทศ 

 

รูปที่ 3.5 วาล์วกันกลับในท้องตลาดที่น ามาใช้ในการออกแบบ [44] 
 

3.1.3 แนวคิดในการออกแบบระบบล็อกข้อเข่า 

จากที่กล่าวมาข้างต้นแล้วว่าการออกแบบจะเลือกใช้การควบคุมด้วยน้ าหนักในการ 

สร้างเสถียรภาพ (ล็อกข้อเข่า) เพ่ือให้ข้อเข่าเทียมสามารถงอได้เล็กน้อยในช่วง stance 

phase โดยข้อมูลการเดินที่จะน ามาใช้ในการออกแบบนั้นจะน ามาจากงานวิจัยของ 

Gabriele Bovi และคณะ โดยจะพิจารณาการเดินทั้งของเด็ก และผู้ใหญ่ที่ 5 ความเร็ว

การเดิน ซึ่งแสดงในตารางที่ 3.1 

ตารางที่ 3.1 ความเร็วที่ใช้ในการเดินของเด็ก และผู้ใหญ่ในงานวิจัยของ Gabriele Bovi และคณะ 

 Young speed (%BH/s) Adult speed (%BH/s) 

Very slow 53.69 49.26 
Slow 69.26 69.79 

Self-selected 87.71 71.36 

Medium 89.69 87.33 
Fast 117.87 115.44 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

36 

เริ่มพิจารณาจากข้อมูลการของเด็กที่ความเร็วปกติ (Self-select speed) จากรูปที่ 

3.6 จะเห็นว่าเมื่อเท้าเริ่มสัมผัสพ้ืนข้อเข่าจะงอไปเรื่อย ๆ จนถึง 13% ของวงจรการเดิน 

แล้วยืดออก และจะกลับมางออีกครั้งที่ประมาณ 39% ของวงจรการเดิน ดังนั้นช่วง 13-

39% จะเป็นช่วงที่ข้อเข่าต้องโดนล็อกนั่นเอง 

 

รูปที่ 3.6 กราฟมุมงอข้อเข่าของเด็กที่ความเร็วทั่วไปที่ใช้ในการออกแบบ 
 

เมื่อน า GRF มาใช้ในการล็อกข้อเข่าจึงต้องพิจารณาค่าในช่วง 13-39% วงจรการเดิน 

โดย GRF ที่ใช้ในการออกแบบจะใช้เป็น GRF ในแนวหน้าแข้ง จากรูปที่ 3.7 จะเห็นว่า 

GRF ในแนวหน้าแข้งที่ 13% และ 39% ของวงจรการเดินมีค่าสูงกว่าค่า GRF ในแนวหน้า

แข้งต่ าสุดของช่วง Stance phase หากตั้งการท างานล็อกข้อเข่าที่ค่าใดค่าหนึ่งจะท าให้

ในระหว่างที่เดินมีโอกาสหกล้มได้ จึงต้องจ าเป็นต้องตั้งค่า GRF ในแนวหน้าแข้งไว้ให้ต่ า

กว่าดังกล่าวคือที่ 4% ของวงจรการเดิน การใช้วิธีนี้จะท าให้ข้อเข่าโดนล็อกก่อนเวลาที่

ควรจะเป็น ท าให้มุมงอข้อเข่าช่วง Stance phase ลดน้อยลงแต่ยังคงการงอเพ่ือให้ใช้ลด

พลังงานได้อยู่ อย่างไรก็ตามวิธีนี้จะมีผลกระทบมากตอนเข้าสู่ช่วง Swing phase เพราะ

จะท าให้ข้อเข่างอได้ช้ามากขึ้นคือที่ 55% ของวงจรการเดิน และจะส่งผลให้สูญเสีย

พลังงานที่ใช้ในขณะเดินมาก และการเดินจะไม่เหมือนธรรมชาติอีกด้วย 
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รูปที่ 3.7 กราฟ GRF ในแนวหน้าแข้งที่ใช้ในการออกแบบ 
 

จากปัญหาดังกล่าวจึงท าให้พบว่าการใช้ค่า GRF ในแนวหน้าแข้งเพียงอย่างเดียวยังไม่

สามารถท าให้การเดินของผู้พิการเป็นธรรมชาติได้ งานวิจัยนี้จึงมีแนวคิดที่จะใช้ Control 

moment ที่เกิดจาก GRF กระท ารอบ Control axis มาใช้ในการปลดล็อกข้อเข่า วิธีนี้จะ

มีลักษณะคล้ายกับวิธีการควบคุมขอบเขตการปลดล็อกของข้อเข่าเทียม SASPL knee คือ

จะท างานเมื่อ GRF อยู่ด้านหลังแกนหมุนข้อเข่า แต่อยู่หน้า Control axis จากการลอง

ผิดลองถูกจึงได้ต าแหน่ง Control axis คืออยู่หน้าแกนหมุนข้อเข่า 7 mm และอยู่ต่ าแกน

หมุนข้อเข่า 191.7 mm การค านวณหา Control moment ท าได้โดยการย้ายโมเมนต์

ข้อเข่าท่ีเกิดจาก GRF มาท่ี Control axis ตามระยะท่ีกล่าวไปแล้วข้างต้น 

ดังนั้นข้อเข่าเทียมที่ได้จะล็อกเมื่อ GRF ในแนวหน้าแข้งถึงค่าที่ก าหนด (4% ของวงจร

การเดิน) และปลดล็อกเมื่อ Control moment ถึงค่าที่ก าหนด (39% ของวงจรการเดิน) 

ดังแสดงในรูปที่ 3.8 และ รูปที่ 3.9 อย่างไรก็ตามการใช้วิธีนี้มีแนวโน้มที่ Control 

moment จะต่ ากว่าค่าที่ก าหนดก่อน GRF ในแนวหน้าแข้ง ซึ่งจะท าให้ข้อเข่าเทียมเกิด

การล็อกขึ้นได้ แต่เนื่องจากช่วงเวลาที่เกิดขึ้นสั้นมากประมาณ 1-2% ของวงจรการเดิน 

จึงไม่ใช่ปัญหาส าคัญส าหรับแนวคิดในการออกแบบนี้ 

แนวคิดในการออกแบบนี้เป็นแนวคิดใหม่ส าหรับข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก มีข้อดีคือ

สามารถงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ได้เหมาะทั้งช่วง และช่วงท้าย อย่างไรก็ตาม

แนวคิดนี้จะมีข้อเสียคือชิ้นส่วนเพ่ิมมากขึ้นเนื่องจากต้องมีกลไกรับข้อมูล 2 ค่า คือ GRF 

ในแนวหน้าแข้ง และ Control moment ท าให้ระบบมีความซับซ้อนขึ้น นอกจากนี้

ในขณะที่เดินจะเกิดเหตุการณ์ขาหดสั้นลง และหมุนไปด้านหน้าเล็กน้อย เนื่องจากเกิด
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การเคลื่อนที่ของกลไกที่ใช้ในการตรวจรับข้อมูลนั่นเอง ดังนั้นหากออกแบบให้ระยะที่

กลไกขยับมีค่าน้อยก็จะท าให้การเดินเหมือนธรรมชาติมากขึ้นเนื่องจากโดยทั่วไปเท้าของ

คนเราจะมีการเสียรูปเล็กน้อยอยู่แล้วในขณะที่ลงน้ าหนัก 

 

รูปที่ 3.8 GRF ในแนวหน้าแข้ง เส้นปะระบุต าแหน่งที่ 4% ของวงจรการเดิน 
 

 

รูปที่ 3.9 Control moment เส้นปะระบุต าแหน่งที่ 39% ของวงจรการเดิน 
 

3.1.4 ข้อก าหนดในการออกแบบข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก 

เนื่องจากผู้พิการมีความหลากหลายทางด้านร่างกาย และความแข็ง ท าให้ไม่สามารถ

ออกแบบข้อเข่าเทียมในครอบคลุมกับการใช้งานของผู้พิการทุก ๆ คนได้ งานวิจัยนี้จึงได้

ก าหนดข้อก าหนดขึ้น เพ่ือให้สามารถออกแบบได้อย่างเหมาะสมกับผู้พิการบางกลุ่ม

โดยเฉพาะ และยังท าให้ข้อเข่าเทียมที่ได้ไม่มีความซับซ้อนมากจนเกินไป โดยข้อก าหนดมี

ดังนี้ 
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1. ข้อเข่าเทียมที่ออกแบบรับค่า GRF ในแนวหน้าแข้ง และ Control moment เพ่ือใช้

ในการล็อก-ปลดล็อก 

2. ข้อเข่าเทียมสามารถให้งานบนพื้นราบในระนาบ Sagittal เท่านั้น 

3. รองรับผู้พิการขาขาดเหนือข้อเข่าที่ท ากิจกรรมหนักทั้งเด็ก และผู้ใหญ่ (K3-4) และมี

น้ าหนักอยู่ระหว่าง 45-80 kg 

4. ข้อเข่าเทียมสามารถสร้างมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Stance phase ได้ที่ 5-10 º 

5. ข้อเข่าเทียมมีอัตราการเปลี่ยนแปลงมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ที่

ความเร็วต่าง ๆ ในช่วง 3.5-28.1 º/(m/s) 

6. ความดันในระบบไฮดรอลิกต้องไม่เกิน 40 bar (ดวามดันสูงสุดที่วาล์วกันกลับทนได้) 

3.2 การออกแบบเบื้องต้น 

3.2.1 การออกแบบระบบไฮดรอลิก 

การออกแบบจะเริ่มจากการก าหนดต าแหน่งแกนหมุนให้กับกระบอกไฮดรอลิก 

เนื่องจากเป็นการก าหนดขนาดของข้อเข่าเทียมที่ได้ และแรงต่าง ๆ ที่จะเกิดขึ้นกับ

ระบบไฮดรอลิก การออกแบบจะเปรียบเทียบกับ Mauch knee โดยออกแบบให้มีขนาด

เล็กกว่าเพื่อรองรับระบบล็อกข้อเข่าที่จะถูกติดตั้งเพ่ิมในภายหลัง 

เมื่อได้จุดที่จะใช้จับยึดกระบอกไฮดรอลิกแล้วจึงค านวณหาแรงที่กระท ากับกระบอก 

ไฮดรอลิกต่อโดยการคิด FBD บริเวณต้นขา จากรูปที่ 3.10 จะเห็นว่าทั้งคนทั่วไป และผู้

พิการจะมีแรงเหมือน ๆ กัน แต่จะมีความแตกต่างกันตรงที่ผู้พิการเมื่อสูญเสียข้อเข่าไป

แล้วจะไม่สามารถสร้างโมเมนต์ข้อเข่าเพ่ือใช้ป้องกันการงอได้ จ าเป็นต้องมีแรงอ่ืนเข้ามา

ชดเชยโมเมนต์ที่หายไปนี้ ซึ่งในข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกจะใช้แรงที่ กระท ากับ

กระบอกไฮดรอลิกแทนการใช้โมเมนต์ข้อเข่านั่นเอง ดังนั้นหากน้ าหนัก และจุดศูนย์กลาง

มวลของทุกส่วนของร่างกายไม่มีการเปลี่ยนแปลง ดังนั้นจะได้จะได้สมการดังนี้: 

HydM L F     สมการที่ 3.1 

โดยที่ 

M  คือ โมเมนต์ข้อเข่า 

L  คือ แขนของกระบอกไฮดรอลิก 

HydF  คือ แรงที่กระท ากับกระบอกไฮดรอลิก 
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รูปที่ 3.10 การเปรียบเทียบแรงปฏิกิริยาที่เกิดบริเวณต้นขาทั้งคนทั่วไป และผู้พิการ 
 

หลังจากนั้นจึงน าแรงที่ได้ไปค านวณหาขนาดของกระบอกไฮดรอลิก จากรูปที่ 3.11 

จะได้ว่าการค านวณแบ่งได้เป็น 2 กรณีคือกรณียืดออก และกรณีหดเข้า โดยมีสมการใน

การค านวณดังนี้: 

กรณีหดเข้า   
2

P
F L

D
F P

4
    สมการที่ 3.2 

กรณียืดออก   
2 2

P R
E R

D D
F P

4
   สมการที่ 3.3 

โดยที่ 

FF  คือ แรงที่ใช้หดเข้า 

EF  คือ แรงที่ใช้ยืดออก 

LP  คือ ความดันในกระบอกด้านซ้าย 

RP  คือ ความดันในกระบอกด้านขวา 

PD  คือ เส้นผ่าศูนย์กลางของกระบอกไฮดรอลิก 

RD  คือ เส้นผ่าศูนย์กลางของก้านสูบ 

 

รูปที่ 3.11 แรง และความดันที่เกิดขึ้นในกระบอกไฮดรอลิก 
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เมื่อน าข้อมูลการเดินของเด็ก และผู้ ใหญ่ที่  5 ความเร็วมาค านวณจะได้ว่ า

เส้นผ่าศูนย์กลางของกระบอกไฮดรอลิกต้องไม่น้อยกว่า 30 mm เพ่ือให้ความดันในระบบ

มีค่าไม่เกิน 40 bar 

 

รูปที่ 3.12 การออกแบบกระบอกไฮดรอลิกในโปรแกรม CATIA 
 

เมื่ อได้ ขนาดของเส้นผ่ าศูนย์กลางของกระบอกไฮดรอลิกแล้ วจึ งออกแบบ

ส่วนประกอบไฮดรอลิกอ่ืน ๆ เพ่ือที่จะสามารถน ามาติดตั้งในกระบอกได้ ขั้นตอนการ

ออกแบบจะออกแบบในโปรแกรม CATIA ในระนาบ 2 มิติก่อนแล้วจึงปรับให้เป็น 3 มิติที

หลัง ดังรูปที่ 3.12 โดยอุปกรณ์ที่ได้ออกแบบทั้งหมดแสดงในรูปที่ 3.13 ซึ่งประกอบไป

ด้วย 

1. กระบอกไฮดรอลิก เป็นส่วนประกอบไฮดรอลิกที่มีพ้ืนที่ในการติดตั้งส่วนประกอบ 

ไฮดรอลิกอยู่ภายใน และมีช่องทางส าหรับเติมน้ ามันเข้า การออกแบบช่องทางการ

ไหลของน้ ามันจะเป็นรูเสียส่วนใหญ่เพื่อให้สามารถผลิตได้ง่าย 

2. ลูกสูบหลัก ใช้แบ่งกระบอกไฮดรอลิกออกเป็น 2 ห้อง จึงจ าเป็นต้องใช้ซีลลูกสูบแบบ

กันได้ 2 ทิศทาง นอกจากนี้ลูกสูบจะมีการเคลื่อนที่อยู่ตลอดเวลาท าให้เสียดสีกับผนัง

สูบได้จึงต้องใส่แหวนกันสึกเข้าไปด้วย 

3. ฝาปิดกระบอกไฮดรอลิก ท าหน้าที่ป้องกันไม่ให้น้ ามันรั่วออกมาจากภายนอก ป้องกัน

ฝุ่นที่อาจจะแทรกเข้าไปในระบบ จึงมีการติดตั้งซีลก้านสูบ และซีลกันฝุ่น นอกจากนี้

ยังมีแหวนกันสึกป้องกันการเสียดสีกับก้านสูบอีกด้วย 
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4. ก้านสูบ จะออกแบบโดยเน้นไปที่การประกอบกับฝาปิดกระบอกไฮดรอลิก และลูกสูบ

หลัก เพ่ือให้สามารถใช้งานได้โดยไม่มีการรั่วซึม 

5. วาล์วควบคุมทิศทางการไหล ท าหน้าที่ปิดช่องทางการไหลของน้ ามัน เพ่ือให้ข้อเข่า

เทียมถูกล็อก โดยตัววาล์วจะเคลื่อนที่ตั้งฉากกับทิศทางการไหลของน้ ามันให้สามารถ

เพ่ือป้องการไหลไดโ้ดยไม่ได้รับผลกระทบจากความดันภายในระบบ 

6. วาล์วควบคุมอัตราการไหล ท าหน้าที่ปรับไหลของน้ ามันให้เหมาะสมกับการเดินของ

แต่ละบุคคล ตัววาล์วจะใช้เกลียวในการก าหนดต าแหน่ง และมีซีลเพ่ือป้องกันน้ ามัน

รั่วไหลออกมาสู่ภายนอก 

7. ลูกสูบถังสะสมความดัน เนื่องจากถังสะสมความดันจะมีน้ ามันเพียงฝั่งเดียว ซีลลูกสูบ

ที่ใช้จึงเป็นแบบกันทางเดียว อย่างไรก็ตามลูกสูบถังสะสมความดันนี้จะไม่มีการติดตั้ง

แหวนกันสึก เนื่องจากตัวลูกสูบมีระยะการเคลื่อนที่น้อย และท าให้ตัวลูกสูบมีขนาด

ใหญ่เกินไป 

 

รูปที่ 3.13 ส่วนประกอบภายในระบบไฮดรอลิก 
 

เมื่อประกอบอุปกรณ์ทั้งหมดเข้าด้วยกันจะได้ระบบไฮดรอลิกดังรูปที่ 3.14 อย่างไรก็

ตามระบบไฮดรอลิกที่ออกแบบมีน้ าหนักประมาณ 1.3 kg ซึ่งมีน้ าหนักเทียบเท่ากับข้อเข่า

เทียมในท้องตลาดที่ประกอบสมบูรณ์แล้ว  อย่างไรก็ตามยังมี พ้ืนที่ของกระบอก 

ไฮดรอลิกบางส่วนที่ไม่ได้ใช้งานเนื่องจากมีการจัดวางต าแหน่งของส่วนประกอบไฮดรอลิก

ที่ไม่ดี หากออกแบบการจัดวางใหม่ก็จะสามารถลดน้ าหนักลงได้อีก 
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รูปที่ 3.14 ระบบไฮดรอลิกที่ได้จากการออกแบบเบื้องต้น 
 

3.2.2 การออกแบบระบบล็อกข้อเข่า 

จากการออกแบบระบบไฮดรอลิกพบว่าวาล์วควบคุมทิศทางการไหลต้องเคลื่อนที่

ประมาณ 16 mm เพ่ือป้องกันการไหลของน้ ามันซึ่งส่งผลให้ขาเทียมหดสั้นลง 16 mm 

ตามไปด้วย ซึ่งการที่ขาเทียมหดมากเกินไปจะท าให้ผู้พิการมีโอกาสหกล้มได้ จึงต้องใช้

กลไกที่สามารถเพ่ิมระยะการเคลื่อนที่ ได้  โดยในการออกแบบจะเลือกใช้ระบบ 

ไฮดรอลิกส าหรับการท างาน โดยในการออกแบบเบื้องต้นจะออกแบบกลไกส าหรับรับ

ข้อมูล GRF ในแนวหน้าแข้งเพียงอย่างเดียวก่อนแล้วจึงพัฒนาต่อในภายหลัง 

ในการออกแบบกลไกรับข้อมูล GRF ในแนวหน้าแข้งจะออกแบบให้ขาหดสั้นลง

ประมาณ 1 mm โดยจะเริ่มออกแบบส าหรับเด็กน้ าหนัก 80 kg ที่ความเร็วทั่วไปก่อน 

ดังที่กล่าวมาแล้วว่าข้อเข่าเทียมจะเริ่มล็อกที่ 4% ของวงจรการเดิน ฉะนั้นกลไกจะท างาน

เมื่อ GRF ในแนวหน้าแข้งขณะเดินถึงค่า GRF ในแนวหน้าแข้งที่ 4% ของวงจรการเดิน 

หรือประมาณ 547.03 N และเมื่อ GRF ในแนวหน้าแข้งหายไปกลไกจะต้องกลับมาอยู่ใน

ต าแหน่งเดิมเพ่ือให้อยู่ในสภาพพร้อมใช้งานใหม่อีกครั้งหนึ่งจึงต้องมีสปริงทั้งในโครงสร้าง

ข้อเข่าเทียม และในวาล์วควบคุมทิศทางการไหลเพ่ือช่วยดันกลไกกลับนั่นเอง ในการ

ออกแบบจะก าหนดให้สปริงในวาล์วควบคุมทิศทางการไหลมีแรงต้านที่ 30 N ที่ระยะ

สปริงหดสั้นสุดเพ่ือป้องกันการปิดวาล์วเองจากแรงเฉื่อยในขณะเดิน ดังนั้นสปริงที่
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โครงสร้างข้อเข่าเทียมจึงต้องออกแรงต้านที่ 67.03 N นั่นเอง ผลการออกแบบสปริงด้วย

โปรแกรม ANSYS แสดงในรูปที่ 3.15 จะเห็นว่าสปริงเสียรูปไปประมาณ 1.1 mm เกิด

ความเค้น 585.78 MPa ซึ่งสามารถใช้งานได้เนื่องจากสปริงท ามาจากเหล็กที่มีความ

แข็งแรงสูง โดยมีค่า Yield strength มากกว่า 1,000 MPa รูปที่ 3.16 แสดงระบบล็อก

ข้อเข่าที่ผลิตแล้ว ซึ่งจะเห็นว่ามีน้ าหนักประมาน 281.5 g ซึ่งเป็นน้ าหนักที่ไม่มาก

จนเกินไปสามารถออกแบบกลไกรับข้อมูล Control moment มาใช้งานร่วมกันได้เลย 

 

รูปที่ 3.15 ผลการออกแบบด้วยโปรแกรม ANSYS ด้านบน 
 

 

รูปที่ 3.16 กลไกล็อกข้อเข่าที่ผลิตแล้ว 
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3.3 สรุปผลการออกแบบเบื้องต้น 

ระบบไฮดรอลิกที่ถูกออกแบบมีน้ าหนักมากเกินไป ซึ่งเป็นน้ าหนักที่เทียบเท่ากับข้อเข่าเทียม

ระบบไฮดรอลิกในท้องตลาดโดยที่ยังไม่ได้ใส่กลไกอย่างอ่ืนเพ่ิม ทั้งนี้เนื่องจากภายในกระบอก 

ไฮดรอลิกมีพ้ืนที่ที่ไม่ได้น ามาใช้ประโยชน์อยู่เยอะท าให้มีน้ าหนักมากเกินความจ าเป็น จึงต้อง

ออกแบบต าแหน่งการติดตั้งของส่วนประกอบไฮดรอลิกใหม่เพ่ือลดพ้ืนที่ดังกล่าว แต่ผลการ

ออกแบบจะต้องสามารถผลิต และติดตั้งส่วนประกอบไฮดรอลิกได้ง่าย 

ในส่วนการออกแบบระบบล็อกข้อเข่าจะเห็นยังคงรับข้อมูลได้แค่ GRF ในแนวหน้าแข้ง

เท่านั้น จึงต้องออกแบบกลไกส าหรับรับข้อมูล Control moment เพ่ิม นอกจากนี้ระบบล็อกข้อ

เข่าที่ได้สามารถใช้กับผู้พิการได้แค่คนเดียวเท่านั้นเนื่องสปริงที่ใช้ไม่สามารถปรับค่าได้ ในกรณีที่

ผู้พิการคนอ่ืนมาใส่จึงต้องออกแบบสปริงนี้ใหม่ด้วย ท าให้ต้องถอด และประกอบใหม่นั่นเอง 

ดังนั้นจึงต้องออกแบบให้สปริงในระบบล็อกข้อเข่าสามารถปรับความแข็งได้ตามความเหมาะสม

ของผู้พิการด้วย  
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บทที ่4 
การออกแบบ และผลิตข้อเข่าเทียม 

4.1 การปรับปรุงแก้ไขข้อเข่าเทียม 

4.1.1 การปรับปรุงแก้ไขระบบไฮดรอลิก 

เนื่องจากระบบไฮดรอลิกที่ถูกออกแบบมีพ้ืนที่ที่ไม่ได้ใช้ประโยชน์มากเกินไปจึงได้

ออกแบบใหม่ให้แนวแกนของกระบอกไฮดรอลิก วาล์วควบคุมทิศทางการไหล และถัง

สะสมความความดันอยู่ในแนวเดียวกัน ดังรูปที่ 4.1 การท าแบบนี้นอกจากจะลดพ้ืนที่ที่

ไม่ได้ใช้ประโยชน์แล้วยังท าให้ผิวชิ้นงานมีค่า Roughness ที่ต่ าเนื่องจากผ่านการขึ้นรูป

ด้วยวิธีการกลึง ดังนั้นกระบอกไฮดรอลิกจึงไม่จ าเป็นที่จะต้องผ่านกระบวนการ Honing 

เพ่ือแต่งผิวชิ้นงานเพ่ิม นอกจากนี้ยังลดขนาดส่วนประกอบไฮดรอลิกบางส่วนเพ่ือให้

ระบบไฮดรอลิกมีน้ าหนักน้อยลง เช่น การลดจ านวนโอริงที่วาล์วควบคุมทิศทางการไหล 

และการลดจ านวนแหวนกันสึกที่ลูกสูบหลัก เป็นต้น และสุดท้ายวาล์วควบคุมทิศทางการ

ไหลไม่จ าเป็นต้องติดตั้งสปริงอีก เนื่องจากวาล์วสามารถวิ่งกลับเองได้โดยอาศัยแรงดันที่

เกิดข้ึนในถังสะสมความดันช่วยนั่นเอง 

 

รูปที่ 4.1 กระบอกไฮดรอลิกที่ปรับปรุงให้แนวของกระบอกไฮดรอลิก วาล์วควบคุมทิศทางการไหล 
และถังสะสมความดันตรงกัน 
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ภายหลังการปรับปรุงแก้ไขระบบไฮดรอลิกมีน้ าหนักเหลือเพียง 0.54 kg เท่านั้น หรือ

ประมาณ 50% ของข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาด นอกจากนี้ระยะทางที่วาล์ว

ควบคุมทิศทางการไหลต้องเคลื่อนที่เพ่ือปิดช่องการไหลยังลดลงจาก 16 mm เหลือ 9.9 

mm ซึ่งระยะที่ลดลงนี้จะท าให้ความเสียเปรียบเชิงกลของแรงที่ใช้กดวาล์วลดลงด้วย รูป

ที่ 4.2 แสดงระบบไฮดรอลิกใหม่ได้รับการปรับปรุงแก้ไขแล้ว และตารางที่ 4.1 แสดง

พารามิเตอร์ต่าง ๆ ของระบบไฮดรอลิกท่ีได้จากการออกแบบ 

 

รูปที่ 4.2 ระบบไฮดรอลิกใหม่ที่ปรับปรุงแล้ว 
 

ตารางที่ 4.1 พารามิเตอร์ต่าง ๆ ของระบบไฮดรอลิก 

เส้นผ่าศูนย์กลางของกระบอก 30 mm 

เส้นผ่าศูนย์กลางของก้านสูบ 10 mm 
Stroke ของกระบอก 21.73 mm 

เส้นผ่าศูนย์กลางนอกของถังสะสมความดัน 30 mm 

เส้นผ่าศูนย์กลางในของถังสะสมความดัน 12 mm 
เส้นผ่าศูนย์กลางของวาล์วควบคุมทิศทางการไหล 7.5 mm 

Stroke ของวาล์วควบคุมทิศทางการไหล 9.9 mm 

เส้นผ่าศูนย์กลางของช่องทางไหลของน้ ามัน 3.6 mm 
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4.1.2  การปรับปรุงแก้ไขระบบล็อกข้อเข่า 

ในการออกแบบระบบล็อกข้อเข่าเบื้องต้นนั้นได้ออกแบบสปริงที่สามารถใช้งานได้แค่ผู้

พิการเพียงคนเดียว จึงได้ออกแบบให้สามารถปรับแรงเริ่มต้นก่อนการใช้งานของสปริงได้

โดยการใช้ Preload จากรูปที่ 4.3 จะเห็นได้ว่าการใส่ Preload ที่ระยะหดตัวเท่ากันแต่

แรงที่ใช้จะเพ่ิมมากขึ้น ด้วยหลักการนี้ท าให้สามารถใช้การ Preload ในการปรับสปริงให้

เหมาะสมกับผู้พิการแต่ละคน ซึ่งถ้าอยากให้แรงสปริงเพ่ิมขึ้นอีกก็จะต้องใส่ Preload 

เพ่ิมขึ้น อย่างไรก็ตามสปริงรูปแบบเดิมไม่สามารถสร้าง Preload ได้ จึงได้เปลี่ยนมาใช้

สปริงใหม่แทน โดยจะเปลี่ยนไปใช้ Disc spring ที่สามารถหาซื้อตามท้องตลาด สปริง

ชนิดนี้มีข้อดีที่ขนาดเล็กแต่สามารถรับแรงได้เยอะในขณะที่ระยะหดตัวต่ า รูปที่ 4.4 แสดง 

Disc spring ที่จะใช้ในการออกแบบระบบล็อกข้อเข่า 

 

รูปที่ 4.3 การเปรียบเทียบสปริงที่มี Preload กับไม่มี Preload 
 

 
รูปที่ 4.4 Disc spring ที่ใช้ในระบบล็อกข้อเข่า [45] 

 

ระบบล็อกข้อเข่าที่ออกแบบจะใช้น้ ามันในการท างาน กล่าวคือเมื่อระบบล็อกข้อเข่า

ท างาน GRF ในแนวหน้าแข้งจะไปดันกลไกให้น้ ามันไหลไปดันวาล์วควบคุมทิศทางการ
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ไหลอีกทีหนึ่งแล้วใช้ Control moment ในการดึงน้ ามันส่วนนั้นกลับมาเพ่ือให้วาล์วเปิด

อีกครั้ง อย่างไรก็ตามในช่วงท้ายของ Stance phase แรงจาก GRF ในแนวหน้าแข้งไม่

เพียงพอที่จะดันสปริง ในขณะที่ Control moment พยายามดึงน้ ามันต่อจึงส่งผลไม่มี

น้ ามันให้ดึง ระบบจึงพยายามดูดอากาศเข้าแทน การแก้ปัญหาคือต้องเพ่ิมกลไกที่ชดเชย

ปริมาตรของน้ ามันที่เพ่ิมขึ้นดังแสดงในรูปที่ 4.5 อย่างไรก็ตามการเพ่ิมกลไกจะท าให้

ระบบมีขนาดใหญ่ และมีน้ าหนักเพ่ิมมากขึ้น ดังนั้นจึงได้เปลี่ยนระบบล็อกข้อเข่าใหม่ให้

สามารถท างานโดยใช้แบบกลไกแทนการใช้น้ ามัน 

 

รูปที่ 4.5 ระบบล็อกข้อเข่าที่ออกแบบเพ่ิมจากระบบต้นแบบ 
 

การออกแบบระบบล็อกข้อเข่าที่ใช้กลไกเชิงกลจะใช้กลไกลูกเบี้ยวในการชดเชยระยะ

แทนน้ ามันไฮดรอลิก โดยในการออกแบบใหม่นี้จะออกแบบให้กลไกเมื่อได้รับ GRF ใน

แนวหน้าแข้งถึงค่าที่ตั้งไว้จะมีระยะเคลื่อนที่อยู่ที่ 1.5 mm เพ่ือไปดันวาล์วควบคุมทิศ

ทางการไหลให้ขยับเป็นระยะทาง 9.9 mm และกลไกจะถูกติดตั้งอยู่บนแกน Control 

axis เพ่ือสามารถรับ Control moment ไปพร้อม ๆ กัน เพ่ือให้กลไกหมุน 0.8 º และท า

ให้วาล์วเคลื่อนที่กลับมาต าแหน่งเดิม หรือเคลื่อนที่เป็นระยะทาง 9.9 mm ขั้นตอนในการ

ออกแบบจะใช้วิธีลองผิดถูกเพ่ือหาต าแหน่ง Control axis ซึ่งได้กล่าวมาแล้วในบทก่อน

หน้า และออกแบบรูปร่างของลูกเบี้ยวให้สามารถเคลื่อนที่ได้ตามที่ต้องการ จากการ

ออกแบบเมื่อติดตั้งลูกเบี้ยวแล้วพบว่าที่สภาวะปกติวาล์วจะโดนกดไปเป็นระยะ 2.1 mm 

ท าให้วาล์วระยะทางที่วาล์วต้องเคลื่อนที่จริงเหลือเพียง 7.8 mm นั่นเองดังรูปที่ 4.6 ซึ่ง

จากการออกแบบพบว่าเมื่อ GRF ในแนวหน้าแข้งถึงค่าที่ก าหนด วาล์วควบคุมอัตราการ

ไหลจะเคลื่อนที่ได้เป็นระยะทาง 7.96 mm ซึ่งมากกว่าระยะทางที่วาล์วต้องเคลื่อนที่
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เล็กน้อย ดังนั้นน้ ามันจึงโดนปิดช่องทางการไหลท าให้ข้อเข่าโดนล็อกดังรูปที่ 4.7 จะเห็น

ว่ากลไกจะดันลูกเบี้ยวเพ่ือขึ้นไปปิดวาล์วอย่างไรก็ตามหลังจากกลไกรับ Control 

moment สูงถึงค่าที่ก าหนด วาล์วควบคุมทิศทางการไหลจะขยับลงมาได้เพียงเล็กน้อย

เท่านั้น ซึ่งเป็นระยะทาง 4.26 mm ซึ่งแม้วาล์วจะไม่เคลื่อนที่กลับลงมาในต าแหน่งเดิม 

แต่ก็เพียงพอที่จะให้น้ ามันไหลผ่านไปได้ดังรูปที่ 4.8 

 

รูปที่ 4.6 ระบบล็อกข้อเข่าที่สภาวะทั่วไป 
 

 

รูปที่ 4.7 ระบบล็อกข้อเข่าเมื่อได้รับ GRF ในแนวหน้าแข้งถึงค่าที่ก าหนด 
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รูปที่ 4.8 ระบบล็อกข้อเข่าเมื่อได้รับ GRF ในแนวหน้าแข้ง และ Control moment ถึงค่าที่ก าหนด 
 

อย่างไรก็ตามแม้ระบบจะท างานได้แต่การออกแบบที่ให้กลไกหมุนได้เพียงแค่ 0.8 º 

ท าให้ขั้นตอนการผลิตท าได้ยาก รูปที่ 4.9 แสดงระบบล็อกข้อเข่าที่ปรับปรุงแก้ไขแล้ว ซึ่ง

ระบบนี้มีน้ าหนักประมาณ 0.3 kg เพ่ิมขึ้นมากระบบเดิมเล็กน้อยแต่สามารถรับข้อมูลของ 

GRF ในแนวหน้าแข้ง และ Control moment ได ้

 

รูปที่ 4.9 ระบบล็อกข้อเข่าใหม่ที่ปรับปรุงแล้ว 
 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

52 

4.2 การออกแบบสปริงเพื่อใช้ในระบบล็อกข้อเข่า 

การออกแบบสปริงจะแบ่งออกเป็น 2 ส่วน คือสปริงส าหรับต้าน GRF ในแนวหน้าแข้ง และ

สปริงส าหรับต้าน Control moment ดังรูปที่ 4.10 โดยสปริงที่ออกแบบจะออกแบบโดยใช้

ข้อมูลการเดินของเด็ก และผู้ใหญ่ทั้ง 5 ความเร็ว 

 

รูปที่ 4.10 ช่องติดตั้งสปริงในระบบสร้างล็อกข้อเข่า 
 

1. สปริงส าหรับต้าน GRF ในแนวหน้าแข้ง 

จากการวิเคราะห์การท างานของระบบล็อกข้อเข่าในบทที่แล้วจะเห็นว่าการท างานของ

สปริงนี้จะเริ่มขยับเมื่อมีการลงน้ าหนักทันที และสปริงจะหยุดหดเมื่อ GRF ในแนวหน้าแข้งถึง

ค่าท่ีก าหนด แรงที่มากกว่านั้นจะลงโครงสร้างแทนเนื่องจากสุดระยะที่กลไกสามารถเคลื่อนที่

ได้ ดังนั้นเพ่ือที่จะหาค่าความแข็งของสปริงที่จะใช้งานจึงต้องทราบค่า GRF ในแนวหน้าแข้ง

ที่ต าแหน่งล็อกข้อเข่าของผู้พิการทุกคนเสียก่อนดังที่แสดงในตารางที่ 4.2 เพ่ือให้ผู้พิการ

สามารถใช้งานได้ทุกคน สปริงจะต้องอ่อนที่สุดเพ่ือให้สามารถปรับ Preload ได้ทุกค่า GRF 

ในแนวหน้าแข้ง แต่จะต้องทนแรงได้มากที่สุด ดังนั้นสปริงจะต้องมีความแข็งไม่เกินค่า GRF 

ในแนวหน้าแข้งที่น้อยที่สุด x น้ าหนักของผู้พิการที่น้อยที่สุด / ระยะที่ยอมให้สปริงหดตัว =  

4.93 x 45 /1.5 = 147.9 N/mm และสปริงต้องทนแรงได้มากกว่าค่า GRF ในแนวหน้าแข้ง

ที่มากที่สุด x น้ าหนักของผู้พิการที่มากที่สุด = 8.63 x 80 = 690.4 N 
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ตารางที่ 4.2 ค่า GRF ในแนวหน้าแข้งที่ใช้ในการออกแบบสปริง 

ความเร็วที่ใช้เดิน 
ค่า GRF ในแนวหน้าแข้งที่ต าแหน่งล็อกข้อเข่า (N/kg) 

เด็ก ผู้ใหญ่ 

Very slow 8.63 8.50 
Slow 8.08 7.89 

Self-select 7.18 7.62 
Medium 7.18 6.60 

Fast 5.36 4.93 
 

จากการค านวณจึงได้เลือก Disc spring ที่มีความแข็ง 1,692 N/mm แล้ววางซ้อน 12 

ตัว เพ่ือลดค่าความแข็งให้เหลือเพียง 141.0 N/mm หลักการในการวางซ้อนกันเพ่ือลดค่า

ความแข็งแสดงในรูปที่ 4.11 และสามารถทนแรงได้ 1015 N 

 

รูปที่ 4.11 การเปลี่ยนค่าความแข็งของ Disc spring [45] 
 

2. สปริงส าหรับต้าน Control moment 

การท างานของกลไกจะเริ่มขยับเมื่อ Control moment ถึงค่าที่ก าหนด ดังนั้นสปริงนี้

จ าเป็นต้องมี Preload เพ่ือท าให้สปริงไม่สามารถท างานได้ช่วงแรก และสปริงจะต้องหดสุด

ก่อนที่ค่า Control moment จะถึงค่าสูงสุด เพ่ือให้มั่นใจว่าวาล์วควบคุมทิศทางการไหล

สามารถเปิดให้น้ ามันไหลได้ในช่วงท้ายของ Stance phase โมเมนต์ที่เกินกว่านั้นจะลง

โครงสร้าง ดังนั้นการออกแบบสปริงนี้จะเลือกสปริงที่มีค่าความแข็งไม่เกินผลต่างที่น้อยที่สุด

ระหว่างค่า Control moment สูงสุดกับค่า Control moment ณ ต าแหน่งที่เริ่มขยับ x 

น้ าหนักของผู้พิการที่น้อยที่สุด / ระยะที่ยอมให้สปริงหดตัว ซึ่งเมื่อแปลงเป็นการเคลื่อนที่เชิง
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เส้นแล้วจะได้ว่าค่าความแข็งสปริงต้องไม่เกิน 376.1 N/mm และสปริงต้องทนแรงได้

มากกว่า 1,254.2 N โดยค่าสปริงดังกล่าวเป็นค่าสปริงต่อหนึ่งช่องการติดตั้ง โดยระบบ 

ล็อกข้อเข่ามีช่องส าหรับติดตั้งสปริงทั้งหมด 2 ช่อง ดังรูปที่ 4.9 

สปริงที่เลือกใช้งานมีค่าความแข็งอยู่ที่ 4,247 N/mm จึงติดตั้งทั้งหมด 12 ตัวต่อช่อง รวม

เป็น 24 ตัว เพื่อลดค่าความแข็งให้เหลือ 353. 9 N และสปริงสามารถทนแรงได้ท่ี 1,274 N 

4.3 การตรวจสอบการท างานของข้อเข่าเทียม 

เพ่ือตรวจสอบการท างานของข้อเข่าเทียมจึงได้ใช้โปรแกรม MATLAB เพ่ือหาว่ามุมงอข้อเข่า

ที่สร้างขึ้นจากข้อเข่าเทียมมีความใกล้เคียงกับข้อเข่าจริงมากน้อยแค่ไหน โดยข้อเข่าเทียมจะ

ท างานเมื่อแรงกระท ากับกระบอกไฮดรอลิก, GRF ในแนวหน้าแข้ง, และ Control moment 

ท างาน ดังรูปที่ 4.12 ในการค านวณจะน า GRF ในแนวหน้าแข้งและ Control moment มาท า

เป็นสัญญาณ ON-OFF ก่อนแล้วจึงน าไปใช้งานในโปรแกรมอีกที โดยผลลัพธ์ที่ได้จะเป็นระยะที่

ก้านสูบเคลื่อนที่ซึ่งจะต้องแปลงเป็นมุมงอข้อเข่าอีกทีหนึ่ง 

 

รูปที่ 4.12 การตรวจสอบการท างานของข้อเข่าเทียมโดยใช้โปรแกรม MATLAB 
 

ในการตรวจสอบการท างานพารามิเตอร์ที่ใช้ เช่น ค่าสัมประสิทธิ์การไหลของส่วนประกอบ 

ไฮดรอลิกต่าง ๆ หรือแรงเสียดทาน เป็นต้น จะใช้ค่าเริ่มต้นที่โปรแกรมท าให้ เนื่องจากยังไม่มี

การผลิตขึ้นมาตรวจสอบจริงจึงท าให้ไม่สามารถทราบค่าที่แน่ชัดได้ น้ ามันที่ใช้ในการสอบตรวจ

คือน้ ามัน ISO VG 32 ที่อุณหภูมิ 32 ºC และข้อมูลการเดินที่ใช้จะเป็นข้อมูลของเด็กน้ าหนัก 45 

kg ที่ความเร็วทั่วไปก่อน แล้วจึงตรวจสอบกับข้อมูลการเดินอื่น ๆ 
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การตรวจสอบขั้นแรกจะเริ่มใส่แรงที่กระท ากับกระบอกไฮดรอลิกที่แสดงในรูปที่ 4.13 ก่อน 

โดยปราศจากการปรับวาล์วควบคุมอัตราการไหล และระบบล็อกข้อเข่า ซึ่งผลลัพธ์ที่ได้แสดงใน

รูปที่ 4.14 จะเห็นว่าเมื่อไม่น าระบบล็อกข้อเข่ามาค านวณจะท าให้ข้อเข่าเทียมพับ ส่งผลให้ผู้

พิการหกล้มได ้

 

รูปที่ 4.13 กราฟแรงที่กระท ากับกระบอกไฮดรอลิกของเด็กน้ าหนัก 45 kg ที่ความเร็วทั่วไป 
 

 

รูปที่ 4.14 กราฟมุมงอข้อเข่าของเด็กน้ าหนัก 45 kg ที่ความเร็วทั่วไปก่อนปรับวาล์วควบคุมอัตราการ
ไหล และใส่ระบบสล็อกข้อเข่า 

 

เพ่ือให้ข้อเข่าเทียมล็อกในช่วง Stance phase จึงตรวจสอบใหม่โดยใช้ GRF ในแนวหน้าแข้ง 

และ Control moment เข้าไปด้วย ซึ่งระบบล็อกข้อเข่าที่ท างานโดย 2 ข้อมูลนี้มีการท างาน

ดังที่แสดงในรูปที่ 4.15 จะเห็นว่าเมื่อสัญญาณจากระบบล็อกข้อเข่ามีค่าเป็น 1 น้ ามันจะไม่

สามารถไหลผ่านวาล์วควบคุมทิศทางการไหลได้ อย่างไรก็ตามสัญญาณนี้ไม่ได้น าการเลื่อมทั้ง 2 
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ข้อมูลมาค านวณ เนื่องจากเกิดขึ้นเพียงระยะเวลาสั้น ๆ เท่านั้นหรือในข้อมูลการเดินบางอันก็ไม่

เกิดขึ้นเลย ผลการตรวจสอบแสดงอยู่ในรูปที่ 4.16 จะเห็นว่ามุมงอข้อเข่าช่วง Stance phase 

แทบไม่มีเลยนั่นเป็นเพราะว่า GRF ของข้อมูลการเดินนี้ในช่วงกลาง Stance phase มีค่าต่ า ดัง

แสดงในรูปที่ 3.8 ท าให้ไม่สามารถตั้งค่า GRF ในแนวหน้าแข้งให้ท างานที่ค่าสูง ๆ ได้ 

 

รูปที่ 4.15 กราฟสัญญาณจากระบบล็อกข้อเข่าของเด็กน้ าหนัก 45 kg ที่ความเร็วทั่วไป 
 

 

รูปที่ 4.16 กราฟมุมงอข้อเข่าของเด็กน้ าหนัก 45 kg ที่ความเร็วทั่วไปหลังใส่ระบบล็อกข้อเข่า 
 

หลังจากปรับวาล์วควบคุมอัตราการไหลแล้วพบว่ามุมงอข้อเข่าในช่วง Swing phase มี

ลักษณะใกล้เคียงกับมุมงอข้อเข่าจริง ดังรูปที่ 4.17 หลังจากนั้นจึงน าค่าวาล์วที่ได้ปรับตั้งนี้ไป

ทดสอบที่ความเร็วอ่ืน ๆ รวมถึงตรวจสอบที่น้ าหนัก 80 kg และการเดินของผู้ใหญ่ที่น้ าหนัก 45 

และ 80 kg เพ่ือหาความสามารถในการสร้างมุมงอข้อเข่าในช่วง Stance phase และอัตราการ
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เปลี่ยนแปลงของมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ต่อความเร็วที่ใช้เดิน ดังรูปที่ 4.18 

และรูปที่ 4.19 ส าหรับเด็ก และผู้ใหญ่ตามล าดับ 

 

รูปที่ 4.17 กราฟมุมงอข้อเข่าของเด็กน้ าหนัก 45 kg ที่ความเร็วทั่วไปหลังปรับ 
วาล์วควบคุมอัตราการไหล 

 

จากผลการตรวจสอบแสดงให้เห็นว่ามุมงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ทั้งของเด็ก และ

ผู้ใหญ่จะเกิดขึ้นที่ความเร็วช้า ๆ เท่านั้น เนื่องจากที่ความเร็วสูงการเดินของคนจะมีค่า GRF ที่

แกว่งมากดังรูปที่ 4.20 จะเห็นว่าค่า GRF ช่วงกลางของ Stance phase ลงมาต่ ามากเพราะต้อง

ใช้แรงในการยกตัวเยอะ ท าให้ค่า GRF ในแนวหน้าแข้งส าหรับล็อกข้อเข่าตามไปด้วย ข้อเข่าจึง

ไม่สามารถงอได้ทัน โดยข้อเข่าเทียมนี้สามารถงอข้อเข่าในช่วง Stance phase ได้มากถ้าผู้พิการ

มีน้ าหนักเยอะ และผลการตรวจสอบทั้งเด็ก และผู้ใหญ่เป็นไปในท านองเดียวกัน 

ส่วนการตรวจสอบมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase นั่นจะเห็นได้ว่าที่น้ าหนัก 45 

และ 80 kg ให้ค่ามุมงอสูงสุดใกล้เคียงกัน ยกเว้นที่ความเร็วช้ามากของผู้ใหญ่เพราะในช่วงท้าย

ของ Stance phase ของผู้ใหญ่ที่น้ าหนัก 80 g ข้อเข่าไม่สามารถยืดได้ทัน ซึ่งจะเห็นได้จากมุม

งอข้อเข่าช่วง Stance phase มีขนาดใหญ่ เมื่อข้อเข่าเทียมยืดไม่สุดแล้วเข้าสู่ช่วง Swing phase 

ท าให้มุมงอข้อเข่ามากสุดมีค่าสูงขึ้นนั่นเอง นอกจากนี้จะเห็นว่าข้อเข่าเทียมที่ออกแบบสามารถ

สร้างมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ได้ใกล้เคียงกับข้อเข่าจริงได้ในช่วงแคบ ๆ เท่านั้น 

ซึ่งตรงกับงานวิจัยของ John W. Michael ที่ระบุว่าถ้าการไหลของน้ ามันไฮดรอลิกเป็นแบบ 

Laminar จะท าให้เดินได้แค่ช่วงแคบ ๆ [4] โดยในเด็กจะมีมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing 

phase ใกล้เคียงข้อเข่าจริงในช่วงความเร็วทั่วไปถึงความเร็วสูง และในผู้ใหญ่จะใกล้เคียงกัน

ในช่วงความเร็วช้าถึงความเร็วปานกลาง 
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รูปที่ 4.18 กราฟมุมงอข้อเข่าช่วง Stance phase และ Swing phase ของเด็ก 

 

 

รูปที่ 4.19 กราฟมุมงอข้อเข่าช่วง Stance phase และ Swing phase ของผู้ใหญ่ 
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รูปที่ 4.20 กราฟ GRF ที่ความเร็วแตกต่างกัน [2] 
 

อีกสาเหตุหนึ่งที่ท าให้มุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ใกล้เคียงของข้อเข่าจริง

ในช่วงแคบ ๆ เพราะมุมงอข้อเข่าของคนทั่วไปไม่มีความสัมพันธ์กับโมเมนต์ข้อเข่าเทียม ดังรูปที่ 

4.21 ท าให้มุมงอข้อเข่าในข้อเข่าเทียมไม่มีความสัมพันธ์ตามไปด้วย เพราะมุมงอนี้จะสัมพันธ์กับ

แรงที่กระท ากับกระบอกไฮดรอลิกซ่ึงค านวณมาจากโมเมนต์ข้อเข่า ซึ่งสาเหตุที่ท าให้มุมงอข้อเข่า 

และโมเมนต์ข้อเข่าไม่สัมพันธ์กันคือการเปลี่ยนแปลงท่าเดินเมื่อความเร็วเปลี่ยนไปนั่นเอง 

 

รูปที่ 4.21 กราฟเปรียบเทียบความสัมพันธ์ระหว่างมุมงอข้อเข่ามากสุด และโมเมนต์สูงสุดในช่วง 
Swing phase ของเด็ก และผู้ใหญ่ที่น้ าหนัก 45 kg 
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4.4 การออกแบบชิ้นส่วนอื่น ๆ ในข้อเข่าเทียม 

หลังจากได้ระบบไฮดรอลิก และระบบล็อกข้อเข่าที่ต้องการแล้วจึงออกแบบเพลาต่าง ๆ ที่จะ

ใช้เชื่อมระบบเข้าด้วยกัน จากรูปที่ 4.2 และรูปที่ 4.9 จะเห็นว่ารูเพลาส าหรับใช้ติดตั้งเป็นแบบ

ตันจึงได้ออกแบบเพ่ือผลิตขึ้นเอง โดยจะใช้สแตนเลส 630 ที่มีความแข็งแรงสูง  และไม่มีสนิมใน

การใช้งาน ส่วนเพลาอ่ืน ๆ ที่เป็นรูทะลุจะซื้อเพลาที่เป็นสแตนเลส 440C เพ่ือให้มีความแข็งแรง 

และไม่เป็นสนิมเช่นกัน 

เคสข้อเข่า และหัวต่อต้นขาจะออกแบบให้ใช้อลูมิเนียม อัลลอย 7075 เพ่ือให้มีน้ าหนักเบา 

และแข็งแรง โดยขนาดจะขึ้นอยู่กับการจับยืดในการออกแบบระบบไฮดรอลิก และระบบล็อกข้อ

เข่า ชิ้นงานที่ได้แสดงในรูปที่ 4.22 และรูปที่ 4.23 

 

รูปที่ 4.22 เคสของข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก 
 

 

รูปที่ 4.23 หัวต่อต้นขา 
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เมื่อประกอบทุกส่วนเข้าด้วยกันจะได้เป็นข้อเข่าเทียมดังรูปที่ 4.24 ซึ่งข้อเข่าเทียมที่ได้มี

น้ าหนักประมาณ 1.9 kg มากกว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกในท้องตลาดพอสมควร เนื่องจาก

เคสที่ออกแบบมีขนาดใหญ่เกินไป อย่างไรก็ตามน้ าหนักดังกล่าวเมื่อเปรียบเทียบกับข้อเข่าเทียม

ระบบคอมพิวเตอร์บางรุ่นจะมีน้ าหนักน้อยกว่า [46] 

 

รูปที่ 4.24 ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ออกแบบเรียบร้อยแล้ว 
 

4.5 การผลิต และประกอบข้อเข่าเทียม 

เพ่ือให้ข้อเข่าเทียมมีความคลาดเคลื่อนน้อยที่สุดจึงได้สั่งบริษัทจากภายนอกผลิตชิ้นงานขึ้น

บางส่ วน  และส่ วนที่ เหลื อจะผลิตขึ้ น เองภายในห้องวิ จั ย  Biomechanical Design & 

Manufacturing โดยใช้เครื่อง CNC รุ่น Mazak Integrex 100-V ST ดังรูปที่ 4.25 โดยจะใช้

โปรแกรม MasterCAM ส าหรับสร้างชุดค าสั่ง G-Code เพ่ือน าไปเป็นขั้นตอนการกัดชิ้นงาน รูป

ที่ 4.26 แสดงตัวอย่างการกัดชิ้นงานบนเครื่อง CNC 
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รูปที่ 4.25 เครื่อง CNC รุ่น Mazak Integrex 100-V ST 
 

 

รูปที่ 4.26 ตัวอย่างการกัดชิ้นงานบนเครื่อง CNC 
 

หลังจากผลิตชิ้นงานครบแล้วจึงประกอบชิ้นงานเข้าด้วยกัน เริ่มจากระบบไฮดรอลิกก่อนโดย

ติดตั้งส่วนประกอบไฮดรอลิกเข้าไปในกระบอกโดยเปิดช่องทางให้น้ ามันสามารถไหลเข้าไปได้ 

จากนั้นจึงดูดอากาศออกเพ่ือไล่อากาศที่อยู่กระบอกด้วยเครื่อง Vacuum ดังแสดงในรูปที่ 4.27 

จากนั้นจึงเติมน้ ามันเข้าไปในระบบ ดังรูปที่ 4.28 อย่างไรก็ตามระบบไฮดรอลิกที่ได้มีการรั่วซึม

ของน้ ามันเนื่องจากลูกสูบถังสะสมความดันไม่สามารถขยับได้จริง เนื่องจากตัวลูกสูบไม่มีแหวน

กันสึกเป็นไกด์ ท าให้ขณะเลื่อนเกิดการบิดลูกสูบจึงติดและเกิดช่องว่างที่ผนัง อีกสาเหตุหนึ่งเกิด

จากซีลที่เลือกใช้เป็น PU มีขนาดแข็งเกินไปท าให้เกิดแรงเสียดทานเยอะ ลูกสูบจึงขยับได้ยาก 
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รูปที่ 4.27 ขั้นตอนการดูดอากาศด้วยเครื่อง Vacuum 
 

 
รูปที่ 4.28 ขั้นตอนการเติมน้ ามันเข้าไปในระบบไฮดรอลิก 

 

หลังจากนั้นจึงประกอบระบบล็อก เมื่อลองประกอบดูแล้วพบว่าลูกเบี้ยวมีระยะการเคลื่อนที่

น้อยกว่าที่ต้องการจึงได้แต่งแผ่นด้านหลังที่ใช้เป็นตัวหยุดกลไกรับข้อมูล Control moment ดัง

รูปที่ 4.29 อย่างไรก็ตามแม้จะแก้ให้ลูกเบี้ยวมีระยะเคลื่อนที่มากขึ้นแล้ว แต่เมื่อลองทดสอบกด

ลูกเบี้ยวด้วยปลายนิ้วพบว่ากลไกมีแรงที่ใช้ยกน้อยเกินไปซึ่งเกิดจากความเสียเปรียบเชิงกลของ

ลูกเบี้ยวนั่นเอง ซึ่งท าให้เมื่อประกอบข้อเข่าเทียมแล้วพบว่าข้อเข่าเทียมไม่สามารถล็อกเพ่ือ

ป้องกันการหกล้มของผู้พิการได้เลย 
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รูปที่ 4.29 แผ่นหยุดกลไกรับข้อมูล Control moment 
 

จากการทดลองประกอบท าให้พบว่ายังมีจุดบกพร่องอีกอันหนึ่งคือไม่มีการติดตั้งสปริงที่จะใช้

ในการดันให้ข้อเข่าตึง ซึ่งสปริงตัวนี้จะมีความส าคัญในการป้องกันการหกล้มของผู้พิการในการ

เดินก้าวถัดไป กล่าวคือถ้าข้อเข่าไม่อยู่ในลักษณะตึงเมื่อลงน าหนักจะท าให้มีโอกาสหกล้มนั่นเอง 

หลังจากประกอบข้อเข่าเทียมแล้วพบว่าข้อเข่าเทียมยังมีจุดบกพร่องอีกหลายส่วน จึงต้อง

ออกแบบใหม่โดยจะออกแบบให้สามารถแก้ไขจากชิ้นงานเดิม ซึ่งการแก้ไขนี้จะอธิบายในบท

ถัดไป 

4.6 การปรับปรุงแก้ไขข้อผิดพลาดหลังการประกอบข้อเข่าเทียม 

การแก้ปัญหาเรื่องลูกสูบถังสะสมความดันเนื่องจากไม่ต้องการใส่แหวนกันสึกเพราะมีขนาด

ใหญ่จึงออกแบบให้ต าแหน่งติดตั้งซีลของด้านนอก และด้านในอยู่เยื้องกัน ดังรูปที่ 4.30 พร้อม

กันนั้นก็ออกแบบให้มีผนังส าหรับประคองเพ่ือป้องกันการบิดของลูกสูบ นอกจากนี้จะเปลี่ยนจาก

ซีลมาเป็นโอริงแบบ NBR 70 Shore เพ่ือลดแรงเสียดทาน ลูกสูบถังสะสมความดันจะเคลื่อนที่

ได้ง่ายขึ้น เมื่อน าไปประกอบในระบบไฮดรอลิกพบว่าไม่มีการรั่วซึมอีก ซึ่งระบบไฮดรอลิกใหม่นี้มี

น้ าหนักประมาณ 0.62 kg ดังรูปที่ 4.31 

 

รูปที่ 4.30 ลูกสูบถังสะสมความดันที่ออกแบบใหม่ 
 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

65 

 

รูปที่ 4.31 ระบบไฮดรอลิกที่แก้ไขเรียบร้อยแล้ว 
 

จากนั้นจึงทดสอบการท างานของวาล์วควบคุมทิศทางการไหล ดังรูปที่ 4.32 ซึ่งผลลัพธ์ที่ได้

คือระบบไฮดรอลิกจะเริ่มล็อกเมื่อบ่าวาล์วยื่นออกมาจากฐานกระบอกประมาณ 3 mm ดังนั้น

หากลูกเบี้ยวสามารถกดมาได้ตามระยะดังกล่าวจะท าให้ข้อเข่าเทียมโดนล็อกนั่นเอง  นอกจากนี้

ยังได้ทดสอบหาแรงที่จะใช้ดึงก้านสูบให้ขยับ ซึ่งจากการทดสอบพบว่าต้องใช้แรงประมาณ 

124.09 N โดยแรงนี้จะน าไปค านวณหาสปริงที่จะใช้ดันข้อเข่าเทียมนั่นเอง 

 

รูปที่ 4.32 ทดสอบการท างานของวาล์วควบคุมทิศทางการไหล 
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จากการวัดแรงที่ใช้ในการดึงก้านสูบต้องใช้แรง 124.09 N ซึ่งจะน าแรงนี้ไปค านวณหาสปริงที่

จะให้ดันให้ข้อเข่าตึง โดยสปริงจะถูกติดตั้งอยู่บริเวณเคสข้อเข่า ซึ่งจากการค านวณพบว่า

เพ่ือที่จะดันข้อเข่าให้ตึงต้องใช้แรงสปริงมากกว่า 58.8 N ดังนั้นจึงได้เลือกสปริงที่มีความแข็ง 

15.7 N/mm ที่มีความยาว 50 mm ซึ่งเมื่อติดตั้งแล้วจะเกิดแรง Preload ขนาด 210.7 N ซึ่ง

มากกว่าที่ค านวณได้พอสามควร เนื่องจากในการใช้ดันจริงสปริงจะต้องสู้กับน้ าหนักของข้อเข่า

เทียมไปพร้อมกันด้วย รูปที่ 4.33 แสดงสปริงที่ใช้ดันข้อเข่าเทียมให้กลับมาตึง 

 

รูปที่ 4.33 สปริงส าหรับดันข้อเข่าเทียมให้กลับมาตึง 
 

การปรับปรุงแก้ไขระบบล็อกข้อเข่าที่ไม่สามารถใช้งานได้นั้นจะเริ่มจากการออกแบบกลไก 

ล็อกข้อเข่าใหม่ เนื่องจากกลไกเดิมมีอัตราทดเยอะจึงท าให้เสียเปรียบเชิงกลมาก จากรูปที่ 4.34 

จะเห็นว่าลูกเบี้ยวจะเพ่ิมระยะจาก 1.6 mm เป็น 15.28 mm ถ้าเราใส่แรง GRF ในแนวหน้า

แข้งที่น้อยที่สุดซึ่งมีขนาด 221.85 N พบว่าเมื่อค านวณมาเป็นแรงที่ดันวาล์วควบคุมทิศทางการ

ไหลขนาดแรงจะเหลือเพียง 20.33 N เท่านั้น ซึ่งจากการทดสอบกดวาล์วพบว่าต้องใช้แรง

ประมาณ 30 N เพ่ือให้วาล์วขยับ ดังนั้นจะเห็นว่าแรงที่ใช้ไม่พอให้วาล์วเคลื่อนที่นั่นเอง จึง

เปลี่ยนอัตราทดที่ลูกเบี้ยวใหม่จากเดิม 1.6 mm : 15.28 mm เป็น 3.57 mm : 15.36 mm ซึ่ง

ท าให้แรงที่ใช้ดันวาล์วเพ่ิมขึ้นเป็น 45.54 N อย่างไรก็ตามเมื่อเปลี่ยนอัตราทดที่ลูกเบี้ยวแล้วจะ

ท าให้ระยะการเคลื่อนที่ของกลไกรับแรงในแนวหน้าแข้งต้องเพ่ิมขึ้นจากเดิมด้วย ซึ่งเพ่ิมจาก 1.5 

mm เป็น 3.5 mm ท านองเดียวกันกลไกส าหรับ Control moment ต้องหมุนเพ่ิมเช่นกัน ซึ่ง

เพ่ิมจาก 0.8 º เป็น 3.2 º เพ่ือให้ได้ระยะการเคลื่อนที่ดังกล่าวจึงได้แก้ไขชิ้นส่วนเดิมทั้งหมด 3 

ชิ้น ดังรูปที่ 4.35 
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รูปที่ 4.34 อัตราการทดแรงในกลไกลูกเบี้ยวแบบเก่า 
 

 

รูปที่ 4.35 การแก้ไขชิ้นส่วนในระบบล็อกข้อเข่า 
 

หลังการแก้ไขพบว่ากลไกมีแรงกดเพ่ิมมากข้ึนพอสมควรแล้ว จากนั้นจึงน าไปทดสอบหาระยะ

ที่ลูกเบี้ยวเคลื่อนที่ด้วยเครื่อง CMM รุ่น LKV 8.7.6 ดังรูปที่ 4.36 โดยในการวัดจะหาต าแหน่ง

ลูกเบี้ยวโดยเทียบกับระนาบด้านบนของเคสข้อเข่า การตั้งชิ้นงานส าหรับวัดต าแหน่งลูกเบี้ยว

แสดงในรูปที่ 4.37 โดยจะมีท้ังหมด 3 ท่า คือ 

1. ท่าก่อนกดโหลด ซึ่งพบว่าลูกเบี้ยวมีระยะห่างจากระนาบด้านบนของเคสข้อเข่าเท่ากับ 167.2 

mm เมื่อแปลงเป็นระยะบ่าวาล์วควบคุมทิศทางการไหลเทียบจากฐานระบบไฮดรอลิกแล้ว

พบว่าบ่าวาล์วยื่นออกมาประมาณ 7.8 mm (มากกว่า 3 mm) จึงเห็นได้ว่าข้อเข่าปลดล็อก

อยู่ในสภาวะปกติ 
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2. ท่าโดนกดด้วย GRF ในแนวหน้าแข้ง ลูกเบี้ยวมีระยะห่างจากระนาบด้านบนของเคสข้อเข่า 

155.8 mm ซึ่งเมื่อแปลงเป็นระยะบ่าวาล์วแล้วพบว่าบ่าวาล์วยื่นออกมาจากฐาน 0.54 mm 

ดังนั้นจึงมั่นใจได้ว่าสามารถล็อกข้อเข่าเทียมได้ 

3. ท่าโดนกดด้วย GRF ในแนวหน้าแข้งกับ Control moment ลูกเบี้ยวมีระยะห่างจากระนาบ

ด้านบนของเคสข้อเข่า 160.6 mm ซึ่งเมื่อแปลงเป็นระยะบ่าวาล์วแล้วพบว่าบ่าวาล์วยื่น

ออกมาจากฐาน 4.37 mm โดยประมาณ ซึ่งระยะดังกล่าวเพียงพอที่จะปลดล็อกข้อเข่าเทียม

แล้ว 

 

รูปที่ 4.36 เครื่อง CMM รุ่น LKV 8.7.6 
 

 

รูปที่ 4.37 การตั้งชิ้นงาน 3 ท่าส าหรับวัดต าแหน่งลูกเบี้ยวด้วยเครื่อง CMM 
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เมื่อทดสอบระบบต่าง ๆ ที่ออกแบบว่าสามารถใช้งานได้แล้วจึงประกอบชิ้นส่วนเข้าด้วยกันดัง

รูปที่ 4.38 ซึ่งข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ได้มีน้ าหนักประมาณ 2.1 kg ซึ่งมีน้ าหนักมากกว่าที่

ออกแบบในโปรแกรม CATIA เล็กน้อย อย่างไรก็ตามสปริงที่ใช้ส าหรับดันข้อเข่าเทียมมีแรงไม่

เพียงพอที่จะใช้ดันให้ข้อเข่าเทียมยืดสุด เนื่องจากข้อเข่าเทียมมีน้ าหนักมากนั่นเอง 

  

รูปที่ 4.38 ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ประกอบเรียบร้อยแล้ว 
 

4.7 สรุปผลการออกแบบ และผลิตข้อเข่าเทียม 

ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ออกแบบมีน้ าหนักประมาณ 2.1 kg สามารถสร้างมุมงอข้อเข่า

ในช่วง Stance phase ได้ที่ความเร็วช้า ๆ ซึ่งน้ าหนักของผู้พิการจะมีผลต่อขนาดของมุมงอที่

สร้างได้ และสามารถสร้างมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ได้ใกล้เคียงกับข้อเข่าจริง

ในช่วงแคบ ๆ โดยความเร็วที่ใกล้เคียงกับธรรมชาตินี้ของเด็กจะมากกว่ามากกว่าของผู้ใหญ่ และ

น้ าหนักของผู้พิการจะไม่ท าให้การท างานของข้อเข่าเทียมเปลี่ยนแปลงไป นอกจากนี้ในการ

ท างานของข้อเข่าเทียมจะหดสั้นลง 3.5 mm เพ่ือล็อกข้อเข่าเมื่อได้รับ GRF ในแนวหน้าแข้งถึง

ค่าที่ตั้งไว้ และข้อเข่าเทียมจะหมุนไป 3.2 º เพ่ือให้ข้อเข่าสามารถงอได้ในช่วงท้ายของ Stance 

phase เมื่อได้รับ Control moment ถึงค่าที่ก าหนด 
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บทที ่5 
การทดสอบข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก 

5.1 การทดสอบการท างานของข้อเข่าเทียม 

ในการทดสอบการท างานของข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกนี้จะเริ่มจากการตรวจสอบว่าข้อเข่า

เทียมสามารถล็อกข้อเข่าในช่วง Stance phase ได้หรือไม่ โดยในการทดสอบจะน าปากกาจับ

ชิ้นงานรูปตัวซีมาบีบข้อเข่าเทียมเพ่ือเลียนแบบการลงน้ าหนัก ผลลัพธ์ที่ได้แสดงในรูปที่ 5.1 จะ

เห็นว่าระยะที่บ่าวาล์วควบคุมทิศทางการไหลยื่นออกมาจากฐานกระบอกไฮดรอลิกประมาณ 2 

mm จะเห็นว่ามากกว่าค่าที่วัดได้ด้วยเครื่อง CMM (0.54 mm) ดังนั้นกลไกลูกเบี้ยวยังคงมีการ

งัดเล็กน้อย อย่างไรก็ตามระยะบ่าวาล์วเทียบกับฐานมีค่าน้อยกว่า 3 mm ดังนั้นข้อเข่าเทียมจึง

โดนล็อกแล้วนั่นเอง นอกจากนี้ยังทดสอบด้วยการยืนขาข้างเดียวดังรูปที่ 5.2 ผลปรากฏว่า

สามารถยืนได้โดยไม่ท าให้ผู้พิการหกล้ม ดังนั้นจะเห็นว่าฟังก์ชั่นการล็อกในข้อเข่าเทียมสามารถ

ใช้งานได้จริง 

 

รูปที่ 5.1 การทดสอบการล็อกข้อเข่าในช่วง Stance phase 
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รูปที่ 5.2 การทดสอบการล็อกข้อเข่าในท่ายืนขาเดียว 
 

หลังจากนั้นจะทดสอบว่าข้อเข่าเทียมสามารถงอได้ในช่วงท้ายของ Stance phase หรือไม่ 

โดยการทดสอบจะท าในลักษณะเดียวกับการทดสอบการล็อกข้อเข่าในช่วง Stance phase คือ

น าปากการูปตัวซีมาบีบ แต่ครั้งนี้จะบีบในลักษณะเอียง ๆ เพ่ือเลียนแบบการโดนกดด้วย GRF 

ในแนวหน้าแข้งและ Control moment ไปพร้อม ๆ กัน ผลลัพธ์ที่ได้แสดงในรูปที่ 5.3 จะเห็น

ว่าบ่าของวาล์วควบคุมทิศทางการไหลจะยื่นออกมาจากฐานกระบอกไฮดรอลิกประมาณ 4 mm 

จึงท าให้ข้อเข่าสามารถงอได้นั่นเอง 

 

รูปที่ 5.3 การทดสอบการปลดล็อกในช่วงท้ายของ Stance phase 
 

สุดท้ายจะทดสอบข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกด้วยการใช้งานจริงดังรูปที่ 5.4 โดยการทดสอบ

จะทดสอบกับคนปกติ ดังนั้นจึงต้องสวมใส่อุปกรณ์ที่จ าลองให้ผู้ใช้มีลักษณะเหมือนผู้พิการขา

ขาดเหนือข้อเข่า อย่างไรก็ตามการใช้อุปกรณ์นี้จะไม่เหมือนผู้พิการเสียทีเดียว เนื่องจากแกน

หมุนของขอ้เข่าเทียมจะอยู่ต่ ากว่าข้อเข่าจริงพอสมควรนั่นเอง 
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รูปที่ 5.4 การทดสอบข้อเข่าด้วยการใช้งานจริง 
 

การทดสอบจะใช้โปรแกรม Tracker โดยการติด Marker ที่ข้อสะโพก, ข้อเข่า, และข้อเท้าดัง

รูปที่ 5.5 จากนั้นทดลองเดินที่ 3 ความเร็ว เพ่ือน าต าแหน่งของ Marker มาหาว่าข้อเข่าเทียม

สามารถสร้างมุมงอข้อเข่าได้เท่าไหร่ที่ความเร็วต่างๆ กัน เงื่อนไขในการทดสอบของข้อเข่าเทียม

คือวาล์วควบคุมอัตราการไหลจะอยู่ในต าแหน่งที่เปิดสุดทั้ง 2 ตัว และสปริงส าหรับ GRF ในแนว

หน้าแข้งและ Control moment จะใช้งานในลักษณะที่ไม่มีการปรับ Preload 

 

รูปที่ 5.5 ต าแหน่ง Marker ที่ใช้ทดสอบด้วยโปรแกรม Tracker 
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ผลการทดสอบแสดงอยู่ในรูปที่ 5.6 ถึงรูปที่ 5.8 จะเห็นได้ว่าในช่วง stance phase มีการงอ

ข้อเข่าเล็กน้อย และเมื่อมีความเร็วเพ่ิมมากขึ้นมุมงอข้อเข่านี้ก็จะลดลง นอกจากนี้จะเห็นได้ว่า

มุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase จะเพ่ิมมากข้ึนเมื่อความเร็วในการเดินเพ่ิมข้ึน 

 

รูปที่ 5.6 กราฟการเดินที่ความเร็ว 0.66 m/s 
 

 

รูปที่ 5.7 กราฟการเดินที่ความเร็ว 0.71 m/s  
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รูปที่ 5.8 กราฟการเดินที่ความเร็ว 0.87 m/s 
 

เมื่อน าผลที่ได้มาวิเคราะห์จะได้ว่ามุมงอข้อเข่าในช่วง Stance phase อยู่ในช่วงที่ออกแบบ

คือ 5-10º ดังรูปที่ 5.9 อย่างก็ตามจะเห็นได้ว่ามุมงอนี้มีแนวโน้มที่จะลดลงเมื่อความเร็วเพ่ิมขึ้น 

ที่เป็นเช่นนี้เพราะว่าเมื่อความเร็วในการเดินเพ่ิมขึ้น เวลาที่ยอ0E21ให้ข้อเข่างอจึงลดลง ดังนั้น

ข้อเข่าจึงงอได้น้อยลงนั่นเอง 

 

รูปที่ 5.9 กราฟมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Stance phase ที่ความเร็วต่าง ๆ 
 

ในส่วนของมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase จะเห็นว่าเมื่อความเร็วเพ่ิมขึ้นมุมงอข้อ

เข่ามากสุดนี้จะเพ่ิมข้ึนตามไปด้วย ดังรูปที่ 5.10 เมื่อน ามาท า Linear regression จะได้ว่าอัตรา

การเปลี่ยนแปลงมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase ที่ความเร็วต่าง ๆ ประมาณ 27.5  

º/(m/s) ซึ่งอยู่ในช่วงที่ออกแบบ แต่ยังคงเป็นค่าที่สูงอยู่พอสมควรเมื่อเปรียบเทียบกับข้อเข่าจริง 
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นอกจากนี้ค่ามุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Swing phase นี้จะมีค่าน้อยกว่าข้อเข่าจริง เนื่องจาก

น้ ามันที่ใช้มีความหนืดมากเม่ือรวมกับแรงต้านของสปริงจึงท าให้มุมงอข้อเข่าลงน้อยลง 

 

รูปที่ 5.10 กราฟมุมงอข้อเข่ามากสุดในช่วง Stance phase ที่ความเร็วต่าง ๆ 
 

5.2 การทดสอบความแข็งแรงของข้อเข่าเทียมตามแนวทางมาตรฐาน ISO 10328: 2006 ด้วย
ระเบียบวิธี FEM 

ในการทดสอบความแข็งแรงของข้อเข่าเทียมจะใช้ระเบียบวิธี  FEM ในการทดสอบโดยใช้

โปรแกรม ANSYS การทดสอบนี้จะด าเนินการก่อนการผลิตชิ้นงานจริง การทดสอบจะ

ด าเนินการตามแนวทางมาตรฐาน ISO 10328: 2006 โดยจะทดสอบแบบพิสูจน์สถิต และ

แบบวัฏจักรซึ่งจะทดสอบ 2 ท่า คือ ท่า Heel strike และท่า Toe off อย่างไรก็ตามต าแหน่งที่

จะใช้ใส่แรงจะดัดแปลงจากมาตรฐานเล็กน้อย โดยจะลดความยาวลงเพ่ือให้การทดสอบท าได้

รวดเร็วขึ้น ซึ่งการย้ายต าแหน่งการใส่แรงนี้จะยังคงให้ผลของแรง และโมเมนต์ที่เหมือนเดิม ดัง

รูปที่ 5.11 
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รูปที่ 5.11 การตั้งชิ้นงานข้อเข่าเทียมส าหรับทดสอบตามแนวมาตรฐาน ISO 10328: 2006 
 

ในการทดสอบข้อเข่าเทียมซึ่งประกอบไปด้วยโครงสร้างที่เป็นอลูมิเนียม อัลลอย 7075, เพลา

ในช่องรูตันที่เป็นสแตนเลส 630, และเพลาในช่องรูทะลุที่เป็นสแตนเลส 440C โดยคุณสมบัติ

แสดงในตารางที่ 5.1 [47-49] 

ตารางที่ 5.1 คุณสมบัติต่าง ๆ ของวัสดุที่ใช้ในการออกแบบ 

 
อลูมิเนียม  

อัลลอย 7075 
สแตนเลส 630 สแตนเลส 440C 

Density (g/cm3) 2.81 7.7 7.8 

Modulus of Elasticity (GPa) 71.7 200 190 

Poisson’s Ratio 0.33 0.28 0.28 
Yield Strength (MPa) 503 450 890 

Fatigue Strength (MPa) 159 260 530 
 

เงื่อนไขในการทดสอบคือจับยึดชิ้นงานเป็นแบบ Bonded เนื่องจากข้อเข่าเทียมมี

ส่วนประกอบเยอะท าให้การค านวณท าได้ยาก และใช้เวลานาน การแบ่ง Mesh ที่เพลารูตันจะใช้

เป็น Multizone และวิธีแบ่ง Mesh จะเป็นแบบ On: Curvature แบบ Fine, High smoothing, 

และ Fast transition หลังการแบ่ง Mesh จะได้ 1,714,889 nodes กับ 784,450 elements
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ในท่า Heel strike และ 1,997,266 nodes กับ 892,761 elements ในท่า Toe off ผลการ

แบ่ง Mesh แสดงใน 

 

รูปที่ 5.12 ผลการแบ่ง Mesh ด้วยโปรแกรม ANSYS ในท่า Heel strike 
 

 

รูปที่ 5.13 ผลการแบ่ง Mesh ด้วยโปรแกรม ANSYS ในท่า Heel strike 
 

เพ่ือตรวจสอบว่าการแบ่ง Mesh ดีพอหรือไม่จะตรวจสอบ 2 อย่างคือ element quality ซึ่ง

ถ้า Element ส่วนใหญ่มีค่าอยู่ใกล้ 1 แสดงว่า Mesh ที่แบ่งมีคุณภาพแล้ว และอีกอย่างคือ 

Aspect ratio แสดงถึงความสมมาตรของ Element ยิ่งมีค่าน้อยแสดงว่า Mesh ที่แบ่งมีความ

สมมาตรแล้ว ผลการตรวจสอบการแบ่ง Mesh แสดงในรูปที่ 5.14 และ รูปที่ 5.15 จากนั้นให้

ฐานด้านล่างเป็น Fix support และใส่แรงตามที่มาตรฐานก าหนดที่ฐานด้านบนดังรูปที่ 5.11 

โดยฐานด้านบนนี้ก าหนดให้มีการเคลื่อนในทิศทางข้ึน-ลงเท่านั้น แนวแรง และขนาดแรงสามารถ

ดูได้ในภาคผนวก ข 
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รูปที่ 5.14 ค่า Element quality และ Aspect ratio ของการแบ่ง Mesh ในท่า Heel strike 
 

 

รูปที่ 5.15 ค่า Element quality และ Aspect ratio ของการแบ่ง Mesh ในท่า Toe off 
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5.2.1 การทดสอบพิสูจน์สถิต 

ในการทดสอบพิสูจน์สถิตมีเกณฑ์การยอมรับของการทดสอบนี้คือสามารถทนโหลด

ตามท่ีมาตรฐานก าหนดและ และมีการเสียรูปไม่เกิน 5 mm ดังนั้นหากออกแบบให้ข้อเข่า

เทียมเกิดความเค้นไม่เกินค่า Yield strength ของวัสดุที่ใช้ในข้อเข่าเทียมได้ ก็จะท าให้

ผ่านการทดสอบตามแนวมาตรฐาน ISO 10328: 2006 นั่นเอง ผลการทดสอบแสดงในรูป

ที่ 5.16 ส าหรับท่า Heel strike และ รูปที่ 5.17 ส าหรับท่า Toe off 

 

รูปที่ 5.16 ผลทดสอบพิสูจน์สถิตของข้อเข่าเทียมในท่า Heel strike ด้วยโปรแกรม ANSYS 
 

 

รูปที่ 5.17 ผลทดสอบพิสูจน์สถิตของข้อเข่าเทียมในท่า Toe off ด้วยโปรแกรม ANSYS 

  

จากตารางที่ 5.2 จะเห็นว่าค่า Von mises stress ของทุกชิ้นส่วนในข้อเข่าเทียม มีค่า

น้อยกว่า Yield strength ทั้งหมด ดังนั้นข้อเข่าเทียมที่ออกแบบสามารถผ่านการทดสอบ

พิสูจน์สถิตตามแนวทางมาตรฐาน ISO 10328: 2006 ได ้
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ตารางที่ 5.2 สรุปผลการทดสอบพิสูจน์สถิตในท่า Heel strike และท่า Toe off 

 
Yield strength 

(MPa) 
Von mises stress (MPa) 

ท่า Heel strike ท่า Toe off 

โครงสร้าง 503 388.62 277.70 
เพลารูตัน 450 56.65 27.58 

เพลารูทะลุ 890 78.16 47.39 
 

5.2.2 การทดสอบวัฏจักร 

การทดสอบนี้มีเกณฑ์การยอมรับคือชิ้นงานไม่เสียหายหลังรับภาระโหลดเป็นจ านวน 3 

ล้านครั้งที่ความถี่ไม่เกิน 3 Hz โดยในงานวิจัยนี้จะใช้การค านวณด้วยทฤษฎีของ 

Soderberg ผลการทดสอบแสดงในรูปที่ 5.18 กับรูปที่ 5.19 ส าหรับท่า Heel strike 

และรูปที่ 5.20 กับรูปที่ 5.21 ส าหรับท่า Toe off ค่าที่ได้จะเป็นค่า Von mises stress 

สูงสุด และต่ าสุด 

 

รูปที่ 5.18 ผลทดสอบวัฏจักรของข้อเข่าเทียมในท่า Heel strike ที่ภาระสูงสุดด้วยโปรแกรม ANSYS 
 

 

รูปที่ 5.19 ผลทดสอบวัฏจักรของข้อเข่าเทียมในท่า Heel strike ที่ภาระต่ าสุดด้วยโปรแกรม ANSYS 
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รูปที่ 5.20 ผลทดสอบวัฏจักรของข้อเข่าเทียมในท่า Toe off ที่ภาระสูงสุดด้วยโปรแกรม ANSYS 
 

 

รูปที่ 5.21 ผลทดสอบวัฏจักรของข้อเข่าเทียมในท่า Toe off ที่ภาระต่ าสุดด้วยโปรแกรม ANSYS 
 

เมื่อได้ค่า Von mises stress ที่ภาระสูงสุด, max  และที่ภาระต ่าสุด, min  จะน าไป

ค านวณค่า Mises alternating stress, a  และ Mises midrange stress, m  โดย

วิธีการค านวณคือ 

Max Min
a 2

    สมการที่ 5.1 

Max Min
m 2

    สมการที่ 5.2 

จากนั้นน าค่า Stress ที่ ได้ ไปค านวณหา Safety factor, fn  โดยใช้ทฤษฎีของ 

Soderberg ซึ่งมีวิธีการค านวณดังนี้ 
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2f 2

a e m y

1
n

/ S / S
   สมการที่ 5.3 

ผลการค านวณแสดงในตารางที่ 5.3 ส าหรับท่า Heel strike และตารางที่ 5.4 ส าหรับ

ท่า Toe off จะเห็นได้ว่าผลการทดสอบมีค่า Safety factor มากกว่า 1 ทั้งหมด ดังนั้น

ข้อเข่าเทียมที่ออกแบบสามารถผ่านการทดสอบวัฏจักรตามแนวทางมาตรฐาน ISO 

10328: 2006 ได ้

ตารางที่ 5.3 สรุปผลการทดสอบวัฏจักรในท่า Heel strike 

 โครงสร้าง เพลารูตัน เพลารูทะลุ 
Max. von mises stress, max  (MPa) 231.48 33.74 46.55 

Min. von mises stress, min  (MPa) 9.41 1.37 1.89 

Mises alternating stress, a  (MPa) 111.04 16.18 22.33 
Mises midrange stress, m  (MPa) 120.44 17.56 24.22 

Fatigue strength, eS  (MPa) 159 260 530 

Yield strength, yS  (MPa) 503 450 890 

Safety factor, fn  1.35 13.61 19.94 
 

ตารางที่ 5.4 สรุปผลการทดสอบวัฏจักรในท่า Toe off 

 โครงสร้าง เพลารูตัน เพลารูทะลุ 
Max. von mises stress, max  (MPa) 166.38 14.72 28.39 

Min. von mises stress, min  (MPa) 7.67 0.68 1.31 

Mises alternating stress, a  (MPa) 79.36 7.02 13.54 
Mises midrange stress, m  (MPa) 87.02 7.7 14.85 

Fatigue strength, eS  (MPa) 159 260 530 

Yield strength, yS  (MPa) 503 450 890 

Safety factor, fn  1.89 31.28 32.77 
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บทที ่6 
สรุปผลการวิจัย และข้อเสนอแนะ 

6.1 สรุปผลการวิจัย 

งานวิจัยนี้จัดท าขึ้นเพื่อออกแบบข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกท่ีมีการจัดวางกระบอกไฮดรอลิก

, วาล์วควบคุมทิศทางการไหล, และถังสะสมความดันให้อยู่ในแนวเดียวกันเพ่ือให้มีขนาดเล็ก

น้ าหนักเบา และสามารถงอข้อเข่าได้ในช่วง Stance phase โดยได้น าหลักการท างานของข้อเข่า

เทียมระบบคอมพิวเตอร์ที่รับข้อมูลการเดิน 2 อย่างข้ึนไปมาใช้ในการท างาน ซึ่งเป็นหลักการใหม่

ในข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิก โดยข้อมูลจะที่ใช้คือ GRF ในแนวหน้าแข้ง และ Control 

moment ที่เกิดขึ้นรอบแกนที่ออกแบบโดยไม่มีการน าระบบไฟฟ้าเข้ามาใช้งาน ซึ่งข้อเข่าเทียมที่

ออกแบบสามารถงอข้อเข่าในช่วง Stance phase และ Swing phase ใน Sagittal plane ได้

เป็นอย่างด ี

จากการทดสอบการเดินพบว่าข้อเข่าเทียมสามารถท างานได้ตามที่ออกแบบคือสามารถงอข้อ

เข่าในช่วง Stance phase ได้ 5-10 º โดยที่ไม่ท าให้ผู้พิการหกล้ม ซึ่งสามารถสร้างมุมงอข้อเข่า

ได้มากกว่าข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกทั่วไปในท้องตลาด และการงอข้อเข่านี้จะเห็นผลชัดเจน

เมื่อผู้พิการมีน้ าหนักมาก และเดินที่ความเร็วต่ า ๆ ในส่วนของการงอข้อเข่าช่วง Swing phase 

พบว่าข้อเข่าเทียมที่ออกแบบสามารถปรับมุมงอข้อเข่าได้ใกล้เคียงกับธรรมชาติในช่วงความเร็ว

แคบ ๆ และมีอัตราการเปลี่ยนแปลงมุมงอข้อเข่ามากสุดช่วง Swing phase ต่อความเร็วที่ใช้เดิน

ประมาณ 27.5 º/(m/s) ซึ่งอยู่ในช่วงที่ข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์ในท้องตลาดสามารถท าได้ 

โดยน้ าหนักของผู้พิการจะไม่มีผลต่ออัตราการเปลี่ยนแปลงดังกล่าว 

นอกจากนี้ข้อเข่าเทียมที่ออกแบบยังผ่านการทดสอบการทดสอบความแข็งแรงด้วยระเบียบ

วิธี FEM ตามแนวทางมาตรฐานสากล ISO 10328: 2006 ที่ระดับ P4 ดังนั้นผู้พิการที่มีน้ าหนัก

ไม่เกิน 80 kg สามารถใช้งานข้อเข่าเทียมนี้ได้อย่างปลอดภัยนั่นเอง 

6.2 ข้อเสนอแนะ 

จากการทดสอบพบว่า ข้อเข่าเทียมระบบไฮดรอลิกที่ได้ออกแบบนี้สามารถปรับมุมงอข้อเข่า

ได้ใกล้เคียงกับธรรมชาติในช่วงความเร็วแคบ ๆ เท่านั้น เนื่องจากออกแบบให้น้ ามันไฮดรอลิกมี

การไหลแบบ Laminar หากสามารถออกแบบให้น้ ามันไหลแบบ Turbulent ก็จะท าให้ข้อเข่า

เทียมสามารถเดินได้เหมาะสมในช่วงความเร็วที่กว้างมากขึ้น นอกจากนี้มุมงอข้อเข่ าที่สร้างได้
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จากข้อเข่าเทียมนี้จะมีขนาดน้อยกว่าข้อเข่าจริงเพราะน้ ามันที่ใช้มีความหนืดมาก เมื่อรวมกับ

สปริงที่ใช้ดันข้อเข่าให้ยืดออกจึงงอข้อเข่าได้น้อยลงนั่นเอง อีกสิ่งหนึ่งที่ควรปรับปรุงน้ าหนักที่มี

มากเกินไป หากพิจารณาข้อเข่าเทียมระบบคอมพิวเตอร์แล้วแม้จะมีความหนักมากแต่ข้อเข่า

เทียมสามารถสร้างการงอได้โดยอาศัยมอเตอร์ ผู้พิการจึงใช้แรงน้อยลง ในทางกลับกันหากข้อ

เข่าเทียมมีน้ าหนักมาก และไม่มีการช่วยลดแรงก็จะท าให้ผู้พิการเหนื่อยได้ง่าย 

การตรวจสอบการท างานจะเปลี่ยนไปใช้วิธี Response system model เพ่ือหาค่าหน่วงที่

เหมาะสม ต าแหน่งของวาล์วควบคุมอัตราการไหลที่ควรจะใช้เพ่ือให้สามารถออกแบบได้ถูกต้อง

แม่นย ามากขึ้น 

ในการทดสอบข้อเข่าเทียมมีเพียงการเดินบนพื้นราบเท่านั้น ดังนั้นในภายภาคหน้าจะทดสอบ

แบบอ่ืน ๆ เช่นเดินบนพ้ืนขรุขระ การเดินบนพื้นเอียง การเดินขึ้น-ลงบันได เป็นต้น 

ในส่วนของความแข็งแรงแม้จะทดสอบผ่านตามแนวทางมาตรฐาน ISO 10328: 2006 แล้ว 

แต่เป็นการทดสอบด้วยระเบียบวิธี FEM เท่านั้น ยังไม่ได้ทดสอบกับชิ้นงานจริง ดังนั้นในอนาคต

หลังปรับปรุงการท างานของข้อเข่าเทียมแล้วจะทดสอบความแข็งแรงจริงต่อไป นอกจากนี้จะ

เพ่ิมการทดสอบในส่วนของการทดสอบความแข็งแรงสูงสุดสถิตด้วย เพ่ือให้มั่นใจว่าจะสามารถ

น าไปใช้กับผู้พิการจริงได้นั่นเอง
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ภาคผนวก ก 
อุปกรณ์ภายในข้อเข่าเทียม และอุปกรณ์เสริม 

Check valve: วาล์วกันกลับที่ใช้ในระบบไฮดรอลิกเป็นรุ่น 558 Series check valve – Reverse 

flow หมายเลข CCRM2550200S เป็นแบบติดตั้งทิศทางตรงข้ามกับการไหล ไม่มีสปริงต้านการไหล

เพ่ือให้มั่นใจว่าน้ ามันสามารถไหลได้โดยไม่ต้องใช้ความดันมาก ๆ และสามารถทนความดันในทิศทางที่

ยอมให้ไหลได้ที่ 40 bar รายละเอียดวาล์วกันกลับที่เลือกใช้แสดงในรูปที่ ก.1 

 

รูปที่ ก.1 รายละเอียดวาล์วกันกลับที่ใช้ในระบบไฮดรอลิก 
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เนื่องจากต้องติดตั้งวาล์วกันกลับไว้ภายในกระบอกไฮดรอลิกจึงต้องท าเครื่องมือส าหรับติดตั้ง

เพ่ือให้สามารถติดตั้งได้ง่าย รูปที่ ก.2 แสดงอุปกรณ์ที่ใช้ส าหรับติดตั้งวาล์วกันกลับ 

 

รูปที่ ก.2 อุปกรณ์ติดตั้งวาล์วกันกลับ 
 

Flow control valve: เนื่องจากวาล์วควบคุมอัตราการไหลผลิตขึ้นเองจึงต้องท าอุปกรณ์ที่เอามา

ใช้ปรับวาล์วด้วย เพ่ือให้สามารถปรับได้จากภายนอกโดยไม่ต้องถอดกระบอกไฮดรอลิก อุปกรณ์นี้จึง

ต้องมีขนาดเล็ก รูปที่ ก.3 แสดงอุปกรณ์ส าหรับปรับวาล์วควบคุมอัตราการไหล 

 

รูปที่ ก.3 อุปกรณ์ปรับวาล์วควบคุมอัตราการไหล 
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Accumulator: สปริงที่ใช้ในถังสะสมความดันจะใช้เป็น Disc spring เช่นเดียวกับสปริงในระบบล็

อกข้อเข่าเพ่ือให้ใช้พ้ืนที่การติดตั้งน้อย และมีแรงพอส าหรับดันลูกสูบถังสะสมความดันให้เคลื่อนที่

กลับ โดยวาล์วกันกลับที่เลือกใช้เป็นรุ่น SSRBN25-A ทั้งหมด 6 ตัว รายละเอียดสปริงที่ใช้แสดงในรูป

ที่ ก.4 

 

รูปที่ ก.4 รายละเอียด Disc spring ที่ใช้ในถังสะสมความดัน และระบบล็อกข้อเข่า 
 

ระบบล็อกข้อเข่า: ภายในระบบจะมีสปริง 2 ชุด ชุดแรกเป็นสปริงส าหรับใช้ต้าน GRF ในแนวหน้า

แข้ง สปริงชุดนี้เป็นรุ่น SSRBN-A จ านวน 12 ตัว และอีกชุดหนึ่งเป็นสปริงส าหรับต้าน Control 

moment สปริงชุดนี้เป็นรุ่น SRBN-B จ านวน 24 ตัว รายละเอียดแสดงในรูปที่ ก.4 
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ภาคผนวก ข 
แนวแรง และขนาดแรงตามมาตรฐาน ISO 10328: 2006 

การทดสอบข้อเข่าเทียมตามมาตรฐาน ISO 10328: 2006 ก าหนดให้ตั้งชิ้นงาน ดังรูปที่ ข.1 จะ

เห็นว่าแรงในการทดสอบจะใส่มาที่ต าแหน่ง (fT, oT, uT) ส าหรับด้านบน และต าแหน่ง (fB, oB, uB) 

ส าหรับด้านล่าง ซึ่งต าแหน่งดังกล่าวจะเปลี่ยนไปตามระดับที่ใช้ทดสอบ ส าหรับต าแหน่งการทดสอบ

ระดับ P4 แสดงอยู่ในตารางที่ ข.1 ซึ่งจะมีทั้งหมด 2 ท่าคือ ท่า Heel strike และท่า Toe off ส่วน

ขนาดของแรงที่ใช้จะแสดงในตารางที่ ข.2 

 

รูปที่ ข.1 การตั้งข้อเข่าเทียมตามมาตรฐาน ISO 10328: 2006 
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ตารางที่ ข.1 ต าแหน่งที่ใส่แรงส าหรับการทดสอบระดับ P4 ในท่า Heel strike และท่า Toe off 

ต าแหน่งใส่แรง 
ต าแหน่งการทดสอบระดับ P4 (mm) 

ท่า Heel strike ท่า Toe off 

fT 89 51 
oT -74 -44 

uT 650 650 
fB -52 124 

oB 39 -22 

uB 0 0 
 

ตารางที่ ข.2 ขนาดของแรงส าหรับการทดสอบระดับ P4 ในท่า Heel strike และท่า Toe off 

 แรงที่ใช้ทดสอบ 
ขนาดแรงทดสอบระดับ P4 (N) 

ท่า Heel strike ท่า Toe off 

การทดสอบสถิต 
แรงทดสอบเสถียร, Fstab 50 50 
แรงทดสอบเข้าท่ี, Fset 944 828 

แรงทดสอบพิสูจน์, Fsp 2065 1811 

การทดสอบวัฏจักร 

แรงทดสอบต่ าสุด, Fcmin 50 50 
แรงทดสอบสูงสุด, Fcmax 1230 1085 

แรงทดสอบสถิตสุดท้าย, Ffin 2065 1811 
จ านวนวัฏจักร 3x106 ครั้ง 3x106 ครั้ง 

 

อย่างไรก็ตามในการทดสอบด้วยโปรแกรม ANSYS จะปรับต าแหน่งให้สั้นลงเพ่ือให้สามารถค านวณได้
เร็วขึ้น แต่ยังคงมีขนาด และโมเมนต์ที่เกิดข้ึนกับชิ้นงานเท่าเดิม
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ประวัติผู้เขียนวิทยา นิพนธ์ 
 

ประวัติผู้เขียนวิทยานิพนธ์ 

 

ข้าพเจ้า นายจิรณัฐ มานุ้ย เกิดเมื่อวันที่ 26 เมษายน 2535 จังหวัดกรุงเทพมหานคร 
ส าเร็จการศึกษาปริญญาวิศวกรรมศาสตร์บัณฑิต สาขาวิศวกรรมเครื่องกล คณะวิศวกรรมศาสตร์ 
มหาวิทยาลัยเกษตรศาสตร์ ปีการศึกษา 2556 และได้เข้าศึกษาต่อในหลักสูตรวิศวกรรมศาสตร์
มหาบัณฑิต สาขาวิศวกรรมเครื่องกล คณะวิศวกรรมศาสตร์ จุฬาลงกรณ์มหาวิทยาลัย ในปี
การศึกษา 2557 
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