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บทคดัย่อ  
 งานวิจัยนี้ถูกกระทําเพื่อศึกษาอิทธิพลของค่ามอดุลัสของยังของหมอนรองเข่าในข้อเข่าเทียมต่อลักษณะการ
เปล่ียนแปลงรูปร่างของหมอนรองเข่า โมเดลไฟไนต์เอลิเมนต์สามมิติสําหรับข้อเข่าเทียมซ่ึงประกอบไปด้วยผิวข้อเทียมส่วน
กระดูกต้นขา หมอนรองเข่า และผิวข้อเทียมส่วนกระดูกหน้าแข้ง ถูกพัฒนาขึ้นและใช้สําหรับจําลองการเสียรูปของหมอน
รองเข่า ผลการจําลองแสดงให้เห็นว่า ความเค้นสัมผัสระหว่างผิวของหมอนรองเข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขามีค่า
เพิ่มขึ้นอย่างต่อเนื่องเมื่อมอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่าเพิ่มขึ้นในช่วง 300 ถึง 18000 เมกะปาสคาล หลังจากน้ัน 
ความเค้นสัมผัสกลับมีค่าลดลงอย่างมีนัยสําคัญเมื่อมอดุลัสของยังมีค่าอยู่ในช่วง 30000 ถึง 68000 เมกะปาสคาล ยิ่งไป
กว่าน้ัน ผู้วิจัยยังพบว่าการเปล่ียนแปลงของแนวโน้มของความเค้นสัมผัสขึ้นอยู่กับพฤติกรรมการเสียรูปของหมอนรองเข่า
และผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา 
คําหลัก: หมอนรองเข่า; ข้อเข่าเทียม; การเปล่ียนแปลงรูปร่าง; ความเค้นสัมผัส; การสึกหรอ 
 
Abstract 
 This research work was carried out aiming to investigate the effects of the young’s modulus of the 
spacer in the total knee replacement on the deformation characteristics of the spacer. Three dimensional finite 
element model of the replacement which was composed of the femoral component, the spacer and the tibial 
component was developed and used for simulating the deformation of the spacer. The results showed that the 
contact stress at the interface between the spacer and the femoral component increased, continuously when 
increasing the young’s modulus of the spacer from 300 to 18000 MPa. Then, the stress decreased, remarkably 
when increasing the young’s modulus ranging between 30000 and 68000 MPa. Moreover, the authors found that 
the change of the tendency of the contact stress depended on the deformation behavior of the spacer and the 
femoral component.      
Keywords: Spacer; Total knee replacement; deformation; contact pressure; wear

1. บทนํา 
ในปัจจุบันการผ่าตัดใส่ข้อเข่าเทียมให้กับผู้ป่วยมี

แนวโน้มเพิ่มมากขึ้นอย่างต่อเนื่องในประเทศไทย โดย
ส่วนใหญ่ สาเหตุของการจําเป็นต้องผ่าตัดใส่ข้อเข่าเทียม
เป็นผลมาจากภาวะคุณภาพกระดูกบริเวณข้อเข่าเดิม
เส่ือมถอย ชุดข้อเข่าเทียมหน่ึงๆ ประกอบไปด้วยสาม

ส่วนประกอบ ได้แก่ (1) ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา 
(Femoral component) (2) ผิวข้อเทียมส่วนกระดูก
หน้าแข้ง (Tibial component) ซึ่งผิวข้อเทียมดังกล่าว
มักถูกผลิตขึ้นจากโลหะผสม เช่น เหล็กกล้าไร้สนิมออ
สเตนิติกเกรด AISI 316 L หรือ โลหะผสมโคบอล-
โครเมียม (Cobalt-chromium based alloy) เป็นต้น 
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และ (3) หมอนรองเข่า (Spacer) ในปัจจุบัน วัสดุที่ถูกใช้
อย่างแพร่หลายสําหรับผลิตหมอนรองเข่าสําหรับชุดข้อ
เข่าเทียม คือ โพลีเอทิลีนน้ําหนักโมเลกุลสูงพิเศษ (Ultra-
high molecular weight polyethylene) [1] 

อย่างไรก็ตาม หลังจากการผู้ป่วยใช้งานข้อเข่าเทียม
ไปแล้วเป็นช่วงระยะเวลาหน่ึง ข้อเข่าเทียมมักเกิดความ
เสียหายขึ้นอีก โดยความเสียหายหลักประเภทหน่ึงของข้อ
เข่าเทียมเกิดจากการสึกหรอของหมอนรองเข่า ซึ่งการสึก
หรอของหมอนรองเข่าจะเกิดขึ้นอย่างรุนแรงเมื่อผู้ป่วย
ปฏิบัติตน เช่น ยกของหนัก นั่งพับเพียบ นั่งยอง เป็นต้น 
[2] ด้วยเหตุนี้ เพื่อชะลอความเสียหายของหมอนรองเข่า
ในชุดข้อเข่าเทียม นักวิจัยหลายท่านจึง มุ่งเน้นการวิจัยไป
ที่การประยุกต์ใช้วัสดุอื่น ๆ ทดแทนโพลีเอทิลีนน้ําหนัก
โมเลกุลสูงพิเศษ เช่น เซรามิก เป็นต้น มาผลิตเป็นหมอน
รองเข่า [3-4] แต่เนื่องจากการเลือกวัสดุมาผลิตเป็น
หมอนรองเข่าในปัจจุบันยังถูกกระทําโดยขาดแคลนความ
เข้ า ใ จ เกี่ ย วกั บผลของสม บัติ ท า งกลของวั สดุ ซึ่ ง
เปล่ียนแปลงอย่างกว้างขวางตามประเภทของวัสดุที่
เปล่ียนไปต่อการใช้งานข้อเข่าเทียม ฉะน้ัน ในงานวิจัยนี้ 
ผู้วิจัยจึงศึกษาอิทธิพลของสมบัติทางกล ได้แก่ ค่ามอดุลัส
ของยังของหมอนรองเข่าที่มีต่อการเสียรูปของหมอนรอง
เข่า และความเค้นสัมผัส ณ ผิวสัมผัสระหว่างหมอนรอง
เข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา โดยการศึกษาน้ีถูก
กระทําผ่านการวิเคราะห์ด้วยระเบียบวิธีไฟไนต์เอลิเมนต์ 

 
2. การจําลองการเสียรูปของข้อเข่าเทียมด้วยระเบียบ
วิธีไฟไนต์เอลิเมนต์ 
 การจําลองการเสียรูปของข้อเข่าเทียมด้วยระเบียบวิธี
ไฟไนต์เอลิเมนต์ถูกกระทําโดยอาศัยโปรแกรม Simufact 
Forming เวอร์ชั่น 12.0.3 ผู้วิจัยได้นําส่วนประกอบทั้ง
สามของข้อเข่าเทียม ได้แก่ ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา 
ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกหน้าแข้ง และหมอนรองเข่า ซึ่งถูก
ผลิตโดยบริษัท Zimmer ประเทศสหรัฐอเมริกา มาเข้าสู่
กระบวนการวิศวกรรมย้อนรอยด้วยเครื่องสแกนสามมิติ
ยี่ห้อ Creaform รุ่น Handyscan 300 TM เพื่อสร้าง
โมเดลสําหรับชิ้นส่วนข้อเข่าเทียมแต่ละชิ้น ดังแสดงในรูป
ที่ 1 

(a) Femoral 
component

(b) Tibial
component

(c) Spacer 8 mm  
รูปที่ 1 ส่วนประกอบข้อเข่าเทยีม 

 จากน้ันนําโมเดลส่วนประกอบข้อเข่า เทียมมา
ประกอบเข้ากับหัวกดแรง (Pushing head) และ ฐาน 
(Base) ซึ่งถูกสร้างขึ้นโดยอาศัยโปรแกรม SolidWorks 
เวอร์ชั่น 2015 เพื่อให้ได้โมเดลไฟไนต์เอลิเมนต์สามมิติ
สําหรับการจําลองการเสียรูปของข้อเข่าเทียม ดังแสดงใน
รูปที่ 2 สําหรับโมเดลที่ถูกพัฒนาขึ้นนี้ ส่วนประกอบของ
ข้อเข่าเทียมทั้งหมดถูกสมมุติให้เป็นส่วนที่ เ สียรูปได้ 
(Deformable bodies) และแต่ละส่วนประกอบถูกแบ่ง
ออกเป็นส่วนเล็ก ๆ ด้วยเอลิเมนต์ทรงสี่หน้าชนิดส่ีโหนด 
(Four-node tetrahedral element) ในการจําลอง
สมบัติทางกลของผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขาและผิวข้อ
เทียมส่วนกระดูกหน้าแข้งถูกกําหนดให้คงที่ เฉพาะสมบัติ
ทางกลของหมอนรองเข่า ได้แก่ ค่ามอดุลัสของยังเท่านั้น
ที่มีการเปล่ียนแปลง ชนิดของวัสดุและสมบัติทางกล
สําหรับส่วนประกอบของข้อเข่าเทียมถูกแสดงดังตารางที่ 
1 สําหรับหัวกดแรงและฐานถูกสมมติให้เป็นส่วนที่เสียรูป
ไม่ได้ (Rigid bodies) 
 ลักษณะการสัมผัสของผิวสัมผัสระหว่างผิวข้อเทียม
ส่วนกระดูกต้นขากับหมอนรองเข่าถูกสมมติให้เป็นแบบ
แตะ (Touching contact) และกําหนดให้ค่าสัมประสิทธิ์
ความเสียดทาน ณ ผิวสัมผัส มีค่าเท่ากับ 0.25   ตาม
งานวิจัยของ H. R. S. Hosseinzadeh และคณะ [5] 
ส่วนผิวสัมผัสอื่น ๆ ทั้งหมด ถูกกําหนดให้เป็นแบบยึดติด 
(Glued contact) ในการจําลองนี้ ความฝืดระหว่าง
ผิวสัมผัสถูกอธิบายด้วยโมเดลความฝืดของคูลอมบ์ 
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40 mm 

Pushing head 
(Rigid body)

Femoral 
component 
(Def. body)

Tibial
component 
(Def. body)

Spacer (Def. 
body)

Pushing load 
= 2000 N

 
รูปที่ 2 โมเดลไฟไนต์เอลิเมนต์สามมิติสําหรับการจําลอง
การเสียรูปของข้อเข่าเทียม 

ตารางที่ 1 โมเดลวัสดุและสมบัติทางกลของส่วนประกอบ
ข้อเข่าเทียมสําหรับการจําลอง [6]  

Comp. Mat. 
Material 

model 
Mechanical Properties 

Femoral 

comp. 

Cr-Co 

alloy 

Isotropic 

purely 

elastic 

ECr-Co = 220000 MPa 
vCr-Co = 0.3  

Tibial 

comp. 

AISI 

316 L 

Isotropic 

purely 

elastic 

E316L = 193000 MPa 

v316L = 0.3 

Spacer Varied Isotropic 

elastic 

perfect-

plastic 

ESpacer = From 300 to 

68000 MPa (Varied) 

vSpacer = 0.46 (Fixed) 

Plastic = 20 MPa 

 ในการจําลอง ผู้วิจัยกําหนดให้หัวกดแรงออกแรงกด
ไปที่ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขาในทิศทางแนวแกน
กระดูกหน้าแข้งจนกระทั่งแรงต้านการกดซ่ึงถูกวัดได้ ณ 
หัวกดแรงมีค่าเท่ากับ 2000 นิวตัน ซึ่งขนาดของแรง
ดังกล่าว เป็นแรงกดสูงสุดที่เชื่อว่าสามารถเกิดขึ้นใน
ทิศทางแนวแกนกระดูกหน้าแข้งของกลุ่มผู้ป่วยตัวอย่าง
ซึ่งมีน้ําหนักตัวเฉล่ียเท่ากับ 70 กิโลกรัม [7] 
 หลังจากการคํานวณเสร็จสมบูรณ์ตามเงื่อนไขแรง
ต้านสูงสุดตามที่กําหนด ผู้วิจัยทําการตรวจสอบการเสีย
รูปของหมอนรองเข่า และความเค้นสัมผัส ณ ผิวสัมผัส
ระหว่างหมอนรองเข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกตน้ขา 

 
3. ผลการจําลองและวิเคราะห์ผล 

3.1 การเสียรูปของหมอนรองเข่า 
 ในทางการแพทย์ หลักเกณฑ์สําคัญหนึ่งของการใช้
งานข้อเข่าเทียม คือ หมอนรองเข่าต้องไม่เกิดการเสียรูป
มากจนทําให้การรับน้ําหนักผิดปกติไปในขณะที่ผู้ป่วย
ดําเนินกิจกรรมต่าง ๆ ในงานวิจัยนี้ ผู้วิจัยจึงทําการ
ตรวจสอบการเสียรูปของหมอนรองเข่าเทียบกับรูปร่าง
เดิมของหมอนรองเข่าก่อนรับแรงกด  

(b) ESpacer = 300 MPa

Tibial
com-
ponent

Spacer

(a) Before pushing

(d) ESpacer = 68000 MPa

(c) ESpacer = 600 MPa

20 mm  
รูปที่ 3 การเสียรูปของหมอนรองเข่า 

 รูปที่ 3 แสดงตัวอย่างการเสียรูปของหมอนรองเข่า 
ณ ตําแหน่งการกดซึ่งแรงต้านการกดมีค่าเท่ากับ 2000 
นิวตัน จากรูปพบว่า การเสียรูปของหมอนรองเข่ามี
ลักษณะไม่แตกต่างกันอย่างมีนัยสําคัญเมื่อมอดุลัสของยัง
ของหมอนรองเข่ามีค่าเปลี่ยนไป นอกจากนี้ การเสียรูป
ของหมอนรองเข่ายังถูกพบว่ามิได้เกิดขึ้นในทิศทางออก
นอกส่วนของผิวข้อเทียมส่วนกระดูกหน้าแข้งแม้ว่ามอ
ดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่าต่ําเท่ากับ 300 เมกะ
ปาสคาล 

3.2 ความเค้นสัมผัส ณ ผิวระหว่างหมอนรองเข่าและ
ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา 
 เนื่องจากการสึกหรอของหมอนรองเข่าเป็นสาเหตุ
ของความเสียหายของข้อเข่าเทียม เพื่อให้เกิดความเข้าใจ
ถึงอิทธิพลของค่ามอดุลัสของยังของหมอนรองเข่าต่อการ
เกิดการสึกหรอของหมอนรองเข่า ผู้วิจัยจึงทําการ
ตรวจสอบความเค้นสัมผัสสูงสุด ณ ผิวระหว่างหมอนรอง
เข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา โดยปกติ เมื่อความ
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เค้นสัมผัสนี้มีค่ามาก การสึกหรอของหมอนรองเข่าก็จะมี
แนวโน้มเกิดมากตามไปด้วย จากการตรวจสอบการเกิด
ความเค้นสัมผัสบนหมอนรองเข่า พบว่า บริเวณที่ความ
เค้นสัมผัสมีค่าสูงสุดเกิดขึ้นในบริเวณเดียวกันเมื่อมอดุลัส
ของยังของหมอนรองเข่ามีค่าเปล่ียนไป ดังแสดงในรูปที่ 4   

Position of 
maximum 
contact 
stress 20 mm  

รูปที่ 4 ตําแหน่งความเค้นสัมผัสสูงสุดบริเวณผิวด้านบน
ของหมอนรองเข่า (ESpacer = 300 เมกะปาสคาล) 

 รูปที่ 5 แสดงความสัมพันธ์ระหว่างความเค้นสัมผัส
สูงสุดบนหมอนรองเข่าซึ่งถูกบันทึกจากตําแหน่งดังแสดง
ในรูปที่ 4 และค่ามอดุลัสของยังของหมอนรองเข่า จาก
รูป พบว่า ความเค้นสัมผัสสุงสูดมีแนวโน้มเพิ่มขึ้นอย่าง
เป็นเส้นตรงเมื่อมอดุลัสของยังมีค่าเพิ่มขึ้นจาก 300 ถึง 
18000 เมกะปาสคาล จากน้ัน เมื่อค่าเมื่อมอดุลัสของยัง
ถูกเพิ่มขึ้นจนกระทั่งมีค่าอยู่ในช่วง 30000 ถึง 68000 เม
กะปาสคาล ความเค้นสัมผัสสูงสุดกลับใกล้เคียงกันและมี
ค่าน้อยกว่าความเค้นสัมผัสสูงสุดในกรณีที่หมอนรองเข่ามี
ค่ามอดุลัสของยังเท่ากับ 18000 เมกะปาสคาล  
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รูปที่ 5 ความเค้นสัมผัสสูงสุดบนหมอนรองเข่าตามค่ายัง
มอดุลัสของหมอนรองเข่า 

(d) ESpacer = 30000 MPa(a) ESpacer = 300 MPa

(b) ESpacer = 600 MPa

(c) ESpacer = 18000 MPa

(e) ESpacer = 65000 MPa

(f) ESpacer = 68000 MPa

0.035
0.031
0.026
0.022
0.018
0.013
0.009
0.004
0.000

40 mm
 

รูปที่ 6 การกระจายตัวของความเครียดแบบยืดหยุ่น
บริเวณผิวด้านบนของหมอนรองเข่า 

 เพื่อศึกษาการเปล่ียนแปลงแนวโน้มของความเค้น
สัมผัสสูงสุดเม่ือมอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่า
เปล่ียนไปดังปรากฏในรูปที่ 5 การเสียรูปของหมอนรอง
เข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขาขณะให้แรงกดจึงถูก
ตรวจสอบ จากการตรวจสอบการเสียรูปของหมอนรอง
เข่าโดยการตรวจสอบค่าความเค้นเทียบเท่า (Equivalent 
stress) พบว่า ในทุก ๆ กรณีของการจําลอง หมอนรอง
เข่าเกิดการเปล่ียนแปลงรูปร่างแบบยืดหยุ่นเท่านั้น ด้วย
เหตุนี้ ผู้วิจัยจึงตรวจสอบการเสียรูปของหมอนรองเข่า
ผ่านการตรวจสอบความเครียดช่วงยืดหยุ่น (Equivalent 
elastic strain) รูปที่ 6 และ 7 แสดงการกระจายตัวของ
ความเครียดช่วงยืดหยุ่นบริเวณผิวของหมอนรองเข่าและ
ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา  
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(a) ESpacer = 300 MPa

(b) ESpacer = 600 MPa

(c) ESpacer = 18000 MPa

(e) ESpacer = 40000 MPa

(f) ESpacer = 68000 MPa

(d) ESpacer = 30000 MPa
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6
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6
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106.3 E 
6
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6
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6

42.5 E 
6

21.3 E 
6

0.000

40 mm

Large deformation

 
รูปที่ 7 การกระจายตัวของความเครียดแบบยืดหยุ่นบน
ผิวข้อเทียมส่วนกระดกูต้นขา 

 เมื่อพิจารณาการกระจายตัวของความเครียดแบบ
ยืดหยุ่นในรูปที่ 6 (a) – (c) พบว่า การเสียรูปของหมอน
รองเข่าเกิดขึ้นมากเมื่อมอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามี
ค่าเท่ากับ 300 เมกะปาสคาล และปริมาณการเสียรูปของ
หมอนรองเข่ามีค่าลดลงอย่างต่อเนื่องจนกระทั่งมอดุลัส
ของยังของหมอนรองเข่ามีค่าเท่ากับ 18000 เมกะ
ปาสคาล ในเวลาเดียวกัน เมื่อพิจารณาการเสียรูปแบบ
ยืดหยุ่นบริเวณผิวของผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขาใน
ส่วนที่สัมผัสกับหมอนรองเข่าดังแสดงในรูปที่ 7 พบว่า 
บริเวณที่ผิวข้อเทียมเกิดการเสียรูปค่อนข้างมากซึ่งถูก
แสดงโดยแถบสี เช่น แดง ส้ม และเหลือง เกิดขึ้นใน
บริเวณที่ค่อนข้างจํากัดและมีขนาดไม่แตกต่างกันอย่างมี
นัยสําคัญในช่วงที่มอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่าอยู่
ในช่วง 300 ถึง 18000 เมกะปาสคาล จากลักษณะการ
เสียรูปของหมอนรองเข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้น

ขานี้ชี้ให้เห็นว่า เมื่อมอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่า
อยู่ในช่วงค่อนข้างต่ํา (ESpacer = 300 ถึง 18000 เมกะ
ปาสคาล) การเสียรูปมีแนวโน้มเกิดขึ้นเป็นหลักในหมอน
รองเข่าและมีค่าน้อยลงเม่ือมอดุลัสของยังของหมอนรอง
เข่ามีค่าเพิ่มขึ้น เนื่องด้วยการเสียรูปของหมอนรองเข่าที่
น้อยลงตามการเพิ่มขึ้นของค่ามอดุลัสของยัง ค่าความเค้น
สัมผัส ณ ผิวระหว่างหมอนรองเข่าและผิวข้อเทียมส่วน
กระดูกต้นขามีค่าสูงขึ้น  
 จากน้ัน พิจารณาการเสียรูปของหมอนรองเข่าดัง
แสดงในรูปที่ 6 (d) – (f) พบว่า เมื่อมอดุลัสของยังของ
หมอนรองเข่ามีค่ามากอยู่ในช่วงระหว่าง 30000 ถึง 
68000 เมกะปาสคาล การเสียรูปของหมอนรองเข่ามีค่า
ค่อนข้างน้อย ไม่แตกต่างกันเมื่อมอดุลัสของยังมีค่า
เปล่ียนไป และมีแนวโน้มมีค่าน้อยกว่าการเสียรูปของ
หมอนรองเข่าในกรณีที่มอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามี
ค่าเท่ากับ 18000 เมกะปาสคาล เมื่อพิจารณาการเสียรูป
ของผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา พบว่า บริเวณที่เกิดการ
เสียรูปมากบนผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขามีขนาดโตขึ้น
อย่างชัดเจนเมื่อเทียบกับบริเวณที่เกิดการเสียรูปมากใน
กรณีมอดุลัสของยังมีค่าอยู่ในช่วง 300 ถึง 18000 เมกะ
ปาสคาล ลักษณะการเสียรูปดังกล่าวนี้ทําให้เกิดความ
เข้าใจได้ว่า เมื่อมอดุลัสของยังของหมอนรองเข่ามีค่ามาก
ถึงช่วงหนึ่ง (18000 เมกะปาสคาล < ESpacer < 68000 
เมกะปาสคาล) หมอนรองเข่าจะมีความแข็งเกร็งมากขึ้น 
เป็นผลให้การเสียรูปมีแนวโน้มเปลี่ยนมาเกิดขึ้นมากบน
ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขาแทน และเมื่อผิวข้อเทียม
ส่วนนี้เกิดการเสียรูปมากขึ้น ความเค้นสัมผัสซึ่งเกิดจาก
แรงกดจึงมาค่าลดต่ําลง ดังเห็นได้ในรูปที่ 5  
 จากผลการจําลอง ในรูปที่ 5 6 และ 7 สามารถกล่าว
ได้ว่า การเปลี่ยนแปลงแนวโน้มของความเค้นสัมผัส ณ 
ผิวระหว่างหมอนรองเข่าและผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้น
ขาถูกกําหนดโดยการเสียรูปของหมอนรองเข่าและผิวข้อ
เทียมส่วนกระดูกต้นขา 
 
4. สรุปผลการจําลอง 
 ในงานวิจัยนี้ ผู้วิจัยทําการศึกษาอิทธิพลของค่ามอ
ดุลัสของยังของหมอนรองเข่าต่อการเสียรูปและความเค้น
สัมผัสโดยอาศัยการจําลองด้วยระเบียบวิธีไฟไนต์เอลิ
เมนต์ จากการจําลองสามารถสรุปได้ว่า หมอนรองเข่าเกิด
การเสียรูปอันเนื่องมาจากแรงกดค่อนข้างน้อยเมื่อเทียบ
กับรูปร่างของหมอนรองเข่าก่อนถูกแรงกด และหมอน
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รองเข่าที่เสียรูปมีขอบเขตการเสียรูปน้อยกว่าส่วนของผิว
ข้อเข่าเทียมส่วนกระดูกหน้าแข้ง แม้ค่ามอดุลัสของยังมี
การเปลี่ยนแปลงอย่างมากในช่วงการจําลอง นอกจากนี้ 
ผลการจําลองยังชี้ให้เห็นว่าแนวโน้มของความเค้นสัมผัส 
ณ ผิวระหว่างหมอนรองเข่ากับผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้น
ขาขึ้นกับพฤติกรรมการเสียรูปของทั้งหมอนรองเข่าและ
ผิวข้อเทียมส่วนกระดูกต้นขา 
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