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Résumé 

 

La cinématique de l’articulation du genou est complexe. Elle est déterminée par des 

paramètres géométriques et des paramètres mécaniques. Les paramètres géométriques sont 

principalement définis par la géométrie des os, des surfaces articulaires et par les insertions 

des différents tissus mous. Les paramètres mécaniques sont définis par les caractéristiques des 

tissus mous exprimés par les lois qui relient les distances entre leurs insertions et les efforts 

qu’ils génèrent. Les muscles, tendons et ligaments sont caractérisés par leur constante de 

raideur et leur pré-tension à une position donnée de l’articulation du genou : l’extension 

totale. Cette thèse analyse, à l’aide d’un modèle multi-corps rigides, le comportement de 

l’articulation du genou. La première partie de la thèse décrit la constitution du modèle. La 

seconde partie positionne le modèle dans des conditions aux limites. La troisième partie 

présente les résultats du modèle et les compare à différentes publications de la bibliographie. 

La quatrième et dernière partie fait varier les différents paramètres mécaniques et quantifie 

leur influence sur la cinématique du genou. Une synthèse des résultats permet de mettre en 

évidence les paramètres les plus influents sur la rotation interne/externe du tibia par rapport au 

fémur et sur l’avancée/recul du fémur par rapport au tibia pendant le mouvement de flexion 

du genou. 

 

Mots-clés : Genou Cinématique Modélisation Ligaments Comportement Influence Paramètres 

Biomécanique 



Résumé en anglais 

Knee kinematic is complex. It depends of geometric parameters and mechanical parameters. 

Geometric parameters are mainly defined by bone geometry, articular surfaces and by several 

soft tissues insertions. Mechanical parameters are defined by soft tissues characteristics 

designed by laws which link distances between their insertions and generated forces. Muscles, 

tendons, and ligaments are characterized by linear stiffness and pre-load at one specific 

position of knee joint: full extension. This work analyzes with rigid-body simulation tool, the 

knee joint comportment. First part of this work describes model construction. Second part 

places model inside external loads and constrains. Third part shows model results and 

compares them to several bibliographies. Last and forth part tests several values of each 

mechanical parameter. This part evaluates influence of parameter to knee kinematic. 

Synthesis of results helps to show most influent parameters on internal/external rotation of 

tibia relative to femur and on femur anterior/posterior displacement during knee flexion 

movement. 

Keys words: Knee Kinematic Model Ligaments Comportment Influence Parameters 

Biomechanics 
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Introduction 

Système mécanique  

L’objet de la thèse est une étude de la cinématique du genou. 

La description de l’articulation du genou peut être réalisée différemment en fonction de sa 

destination. 

Si le chirurgien anatomiste peut prendre un soin particulier à la description des différents 

plans de la surface externe de la peau jusqu’à l’os spongieux, le mécanicien va décrire 

l’articulation comme un système mécanique. 

La motivation de cette thèse est de décrire cette articulation comme un système mécanique 

couplé. Ce système mécanique couplé fait intervenir différents composants de différentes 

natures. Les os sont considérés comme des solides indéformables. Les muscles, les tendons et 

les ligaments sont analysées comme des actionneurs appliquant des efforts à leurs insertions. 

Les insertions musculaires, tendineuses et ligamentaires et musculaires sont multiples afin de 

reproduire au plus juste l’anatomie ou la mécanique.   

Objectif des travaux 

L’objet de la thèse est une étude de la cinématique du genou et plus particulièrement 

l’influence de paramètres internes au système sur la cinématique de celui-ci soumis à un 

mouvement de flexion passif. 

Terminologie 

Ce rapport utilise la terminologie actuelle pour décrire l’anatomie du membre inférieur. 

Cependant, s’appuyant sur plusieurs articles et publications, certains termes de l’ancienne 

terminologie peuvent apparaître. Afin de ne pas perturber le lecteur, le tableau ci-dessous 

rappelle l’équivalence entre l’ancienne et la nouvelle terminologie. 

Ancienne terminologie Nouvelle terminologie 

Péroné Fibula 

Rotule Patella 

Ligament Latéral Interne (LLI) Ligament Collatéral Médial (LCM) 

Ligament Latéral Externe (LLE) Ligament Collatéral Latéral (LCL) 



 

Le schéma ci-dessous permet aussi de rappeler aux mécaniciens non anatomistes les plans 

usuels permettant de se repérer globalement sur le corps humain et plus particulièrement dans 

l’articulation du genou. 

 

 

Plan sagittal 

Plan frontal 

Plan transverse 



 

Première partie : 

L’articulation du genou 



L’articulation du genou, un système couplé complexe 

Le système couplé complexe 

L’objet de la thèse est une étude de la cinématique du genou. La cinématique du genou est 

analysée par la position relative du tibia par rapport au fémur. Cette position pourrait être 

décrite à partir des angles d’Euler ou d’autres conventions mécaniciennes de description du 

mouvement d’un corps solide par rapport à un autre. Cependant ayant pour objectif d’être 

compréhensible et utile pour les chirurgiens orthopédistes, une autre convention a été utilisée. 

Le mouvement relatif du tibia par rapport au fémur est décomposé en trois rotations et trois 

translations. La description précise de ces rotations et de ces translations est présentée un peu 

plus tard dans le chapitre « Définition des positions et des conventions de signes ». 

La figure ci-dessous présente très schématiquement les différents éléments intervenants dans 

la modélisation : 

3 muscles : 

- Quadriceps 

- Poplité 

- Fascia lata  

3 tendons: 

- Tendon quadricipital 

- Tendon du muscle poplité 

- Tendon du Fascia-lata 

5 corps solides : 

- Hémi bassin  

- Fémur 

- Tibia 

- Fibula 

- Patella 
8 ligaments : 

- Ligament collatéral médial 

- Ligament collatéral latéral 

- Ligament croisé antérieur 

- Ligament croisé postérieur 

- Ligament fibulo-poplité 

- Ligament fémoro patellaire médial 

- Ligament fémoro patellaire latéral 

- Fibres de Kaplan 



 

Les muscles quadriceps et poplité sont représentés avec plusieurs faisceaux. Trois faisceaux 

représentent le quadriceps pour être fidèle à l’anatomie : le vaste médial, le droit antérieur et 

le vaste latéral. Le muscle poplité est aussi représenté par trois faisceaux, ce qui permet 

d’assurer la stabilité du complexe poplité et de respecter la direction globale de traction du 

muscle. 

 

- Vaste médial 

- Droit antérieur 

- Vaste latéral 

- Faisceau proximal 

- Faisceau intermédiaire 

- Faisceau distal 

 

L’articulation de la hanche est immobilisée. Les deux corps rigides ont donc été solidarisés. 

De même, les mouvements entre le tibia et la fibula étant négligeables au regard des 

amplitudes de mouvement du genou, ces deux os ont été considérés comme solidaires l’un de 

l’autre. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5 corps solides : 

- Hémi bassin  

- Fémur 

- Tibia 

- Fibula 

- Patella 

3 muscles : 

- Quadriceps 

- Poplité 

- Fascia lata  



Une représentation plus détaillée du système peut être faite en détaillant les faisceaux des 

muscles, tendons et ligaments. Cette description permettra de ternir compte et d’analyser les 

comportements de chaque faisceau. 

 

- Faisceau superficiel antérieur du LCM 

- Faisceau superficiel postérieur du LCM 

- Faisceau profond du LCM 

- Faisceau antéro médial du LCA 

- Faisceau intermédiaire du LCA 

- Faisceau postéro latéral du LCA 

- Faisceau antéro latéral du LCP 

- Faisceau postéro médial du LCP 

- Faisceau supérieur du MPFL 

- Faisceau inférieur du MPFL 

- Faisceau supérieur du LPFL 

- Faisceau inférieur du LPFL 

 

 

 

 

Deux des trois tendons sont représentés par des éléments déformables : Le tendon du muscle 

poplité et le tendon du Fascia-lata.  Par contre, étant directement en série avec le quadriceps 

sans aucune autre liaison mécanique parallèle, le tendon quadricipital a été représenté par une 

chainette de longueur constante. 

 

 

 

- Structure de longueur constante 

- Structure élastique 

- Structure élastique 

 

8 ligaments : 

- Ligament collatéral médial 

- Ligament collatéral latéral 

- Ligament croisé antérieur 

- Ligament croisé postérieur 

- Ligament fibulo-poplité 

- Ligament fémoro patellaire médial 

- Ligament fémoro patellaire latéral 

- Fibres de Kaplan 

3 tendons: 

- Tendon quadricipital 

- Tendon du muscle poplité 

- Tendon du Fascia-lata 



Une autre représentation globale du système permet de répertorier les liens entre chaque 

élément : 

 

Note : Les appellations « Lien poplité » et « Lien Fascia-lata » désignent des maillons 

attachés au tendon poplité et au tendon Fascia-lata. Ces maillons rigides permettent de gérer 

les contacts entre les tissus mous et les os.  
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Les maillons dans le tendon quadricipital permettent de gérer l’enroulement du quadriceps 

lors des grandes flexions. Ces maillons entrent en contact avec la trochlée fémorale dès 40 

degrés de flexion. 

Le maillon proximal dans le Fascia lata permet de gérer le contact avec le fémur au niveau de 

l’épicondyle médial. Le maillon distal dans le Fascia lata permet de gérer le contact avec le 

tibia au dessus du tubercule de Gerdy. Les deux maillons sont reliés par une distance 

constante correspondant à une structure indéformable. Cette structure peut aussi être 

considérée comme une partie du tendon du fascia lata. 

Le maillon poplité permet à la fois d’assurer le contact de la structure poplitée avec le fémur 

et le tibia et d’assurer la connexion du tendon poplité, du ligament fibulo-poplité et du muscle 

poplité qui est représenté par ses trois faisceaux. 

Les os 

L’objet de la thèse est une étude de la cinématique du genou. L’étude du mouvement sera 

réalisée sur des amplitudes de mouvements de l’ordre de 120°. Les os sont considérés comme 

des solides indéformables. Avant de décrire la construction des repères, il est nécessaire de 

faire un rappel de quelques repères anatomiques  

 

La figure ci-dessous présente les points de repères anatomiques fémoraux : 

 

 

 

  

 

 

Centre de la 

tête fémorale 

Condyle postérieur 

médial 

Condyle postérieur 

latéral 

Centre du 

fémur distal 



La figure ci-dessous présente les points de repères anatomiques tibiaux : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Les repères mécaniques 

 

Des repères orthonormés sont construits sur le fémur, le tibia et la patella. 

- Repère fémoral (Of,ufGD,ufAP,ufPD) 

- Repère tibial (Ot,utGD,utAP,utPD) 

- Repère patellaire (Op,upGD,upAP,upPD) 

Centre proximal 

du plateau tibial 

Malléole 

latérale Malléole 

médiale 

Plateau postérieur 

médial 

Plateau postérieur 

latéral 

Milieu des 

malléoles 



 

Construction du repère fémoral 

 

Le repère fémoral est noté (Of,ufGD,ufAP,ufPD) 

 

ufPD est le vecteur unitaire colinéaire au vecteur reliant le centre de tête fémorale et le centre 

du fémur distal. Le vecteur ufGDtemporaire est construit en reliant le point le plus postérieur du 

condyle le plus à gauche et le point le plus postérieur du condyle le plus à droite. L’utilisation 

de l’orientation gauche/droite est peu utilisée en orthopédie, mais elle permet ici la 

construction d’un repère orthonormé direct. L’orientation médiale/latérale est plus usitée en 

orthopédie, mais elle génère un repère direct pour un fémur droit et un repère indirect pour un 

fémur gauche.  

ufAP = ufPD Λ ufGDtemporaire 

ufGD = ufAP Λ ufPD  

 

 

 

Le plan fémoral frontal est défini par (Of,ufGD,ufPD). 

Le plan fémoral sagittal est défini par (Of,ufAP,ufPD). 

Le plan fémoral transverse ou horizontal est défini par (Of,ufGD,ufAP). 

L’axe (Of,ufPD) est appelé axe mécanique fémoral. 

ufPD 
ufAP 

ufGD 

ufGDtemporaire  



Construction du repère tibial 

 

Le repère tibial est noté (Ot,utGD,utAP,utPD) 

 

utPD est le vecteur unitaire colinéaire au vecteur reliant le centre du plateau tibial et le milieu 

des malléoles. Le vecteur utGDtemporaire est construit en reliant le point le plus postérieur du 

plateau tibial le plus à gauche et le point le plus postérieur du plateau tibial le plus à droite. 

A nouveau, comme pour la construction du repère fémoral, l’utilisation de l’orientation 

gauche/droite permet la construction d’un repère orthonormé direct contrairement à 

l’utilisation de l’orientation médiale/latérale. 

utAP = utPD Λ utGDtemporaire 

utGD = utAP Λ utPD 

 

 

Le plan tibial frontal est défini par (Ot,utGD, utPD). 

Le plan tibial sagittal est défini par (Ot,utAP,utPD). 

Le plan tibial transverse ou horizontal est défini par (Ot,utGD,utAP). 

L’axe (Ot,utPD) est appelé axe mécanique tibial. 

utPD utAP 

utGD 
utGDtemporaire 



 

Construction du repère patellaire 

 

Le repère patellaire est noté (Op,upGD,upAP,upPD) 

 

 upPD est le vecteur unitaire colinéaire au vecteur reliant les deux sommets de la patella. Le 

vecteur upGDtemporaire est construit en reliant la pointe la plus à gauche et la pointe la plus à 

droite. Pour la même raison que pour les constructions des repères fémoral et tibial, c’est 

l’orientation gauche/droite qui a été utilisée. 

upAP = upPD Λ upGDtemporaire 

upGD = upAP Λ upPD 

 

Le plan patellaire frontal est défini par (Op,upGD, upPD). 

Le plan patellaire sagittal est défini par (Op,upAP, upPD). 

Le plan patellaire transverse est défini par (Op,upGD,upAP). 

upGDtemporaire  

upP

upAP 



 

Définition des positions et des conventions de signes 

La description de la cinématique du genou peut-être réalisée en utilisant plusieurs variables 

associées aux définitions suivantes : 

Angle de flexion du genou 

L’angle de flexion participe à la description de la position relative du fémur par rapport au 

tibia. L’angle de flexion est l’angle entre les projections des vecteurs ufPD et utPD dans le plan 

sagittal tibial. 

L’angle porte un signe positif lorsque la cheville est plus postérieure que le genou. 

L’angle porte un signe négatif lorsque la cheville est plus antérieure que le genou. 

Un angle de flexion nul est appelé extension. 

Un angle de flexion négatif est appelé hyper extension. 

L’illustration ci-dessous est issue du livre de Kapandji sur la physiologie articulaire [101] 

(tome 2 sur le membre inférieur) 

 



Angle de rotation axiale du genou 

L’angle de rotation participe à la description de la position relative du fémur par rapport au 

tibia. L’angle de rotation est l’angle entre les projections des vecteurs ufGD et utGD dans le 

plan transverse tibial. 

L’angle porte un signe positif lorsque le tibia est en rotation externe par rapport au fémur. 

L’angle porte un signe négatif lorsque le tibia est en rotation interne par rapport au tibia. 

L’illustration ci-dessous est issue du livre de Kapandji [101] sur la physiologie articulaire 

(tome 2 sur le membre inférieur) 

 



Angle de varus 

L’angle de varus participe à la description de la position relative du fémur par rapport au tibia. 

L’angle de varus est l’angle entre les projections des vecteurs ufPD et utPD dans le plan frontal 

tibial. L’angle porte un signe positif lorsque le genou s’éloigne du plan sagittal (plan de 

symétrie) du patient. L’angle est appelé varus. L’angle porte un signe négatif lorsque le genou 

se rapproche du plan sagittal (plan de symétrie) du patient. L’angle est appelé valgus. 

L’illustration ci-dessous issue du livre de Kapandji [101] sur la physiologie articulaire (tome 

2 sur le membre inférieur) décrit un genou gauche en varus (figures 5 et 6) et un genou droite 

en valgus (figures 7 et 8). 

 



Distance antéro-postérieure (AP) 

Cette distance est la projection du vecteur reliant les centres des repères fémoral et tibial OfOt 

sur le vecteur utAP. La distance porte un signe positif lorsque le centre du repère tibial est 

derrière le centre du repère fémoral. La distance porte un signe négatif lorsque le centre du 

repère tibial est devant le centre du repère fémoral. Cette distance permet de définir le recul 

ou l’avancée du fémur par rapport au tibia.   

Distance médio-latérale (ML) ou gauche-droite (GD) 

Cette distance est la projection du vecteur reliant les centres des repères fémoral et tibial OfOt 

sur le vecteur utGD. La distance porte un signe positif lorsque le centre du repère tibial est plus 

à droite que le centre du repère fémoral. La distance porte un signe négatif lorsque le centre 

du repère tibial est plus à gauche que centre du repère fémoral. 

Distance proximale-distale (PD) 

Cette distance est la projection du vecteur reliant les centres des repères fémoral et tibial OfOt 

sur le vecteur utPD. La distance porte un signe positif lorsque le centre du repère tibial est au 

dessous du centre du repère fémoral. La distance porte un signe négatif lorsque le centre du 

repère tibial est au dessus du centre du repère fémoral. 

 

 

 



Morphométrie des os du modèle 

Les os utilisés pour la modélisation proviennent du scanner d’une personne. Ces os ont été 

intégrés en fin de chaine numérique dans le logiciel de modélisation. Les travaux de Jens 

Dargel [13] fournissent des informations dimensionnelles sur la morphométrie du fémur et du 

tibia d’une population de 60 sujets anatomiques. La cohérence du modèle par rapport à cette 

population a été vérifiée au regard des paramètres suivants : 

- La longueur du fémur 

- La largeur distale des condyles 

- La largeur postérieure des condyles 

- La hauteur antérieure du condyle médial 

- La hauteur antérieure du condyle latéral 

- La largeur du condyle médial 

- La largeur du condyle latéral 

- L’épaisseur du condyle latéral 

- La largeur intercondylienne 

- La hauteur intercondylienne 

La longueur du fémur  

L’article de Jens Dargel [13] définie la longueur du fémur comme étant la 

distance entre le centre de tête fémorale et le point le plus distal des deux 

condyles. Cette distance est mesurée sur le modèle : 433.0mm. Cette 

distance est comprise dans la plage de valeur définie par l’étude de Jens 

Dargel [13]. Le tableau ci-dessous rappelle les moyennes et écarts types 

de cette étude et reporte la valeur du modèle. Les valeurs sont exprimées 

en millimètres. 

 
Hommes  Femmes  Modèle 

 

Moyenne 

± Ecart Type  

Moyenne 

± Ecart Type   

Longueur  du fémur  443.1 ± 16.2  411.8mm ± 16.1  433.0  

  



 

Le schéma issu de l’article de Jens Dargel [13] 

définit les différentes mesures de l’extrémité 

distale du fémur. 

  

Le tableau ci-dessous rappelle les moyennes et 

écarts types de cette étude et reporte les valeurs 

du modèle. Les valeurs sont exprimées en 

millimètres. 

 
Hommes  Femmes  Modèle 

 
Moyenne ± Ecart Type  Moyenne ± Ecart Type  

 

Largeur distale  70.5 ± 3.79  61.5 ± 3.39  64.6  

Largeur postérieure  80.9 ± 3.53  71.5 ± 3.95  75.2  

Largeur de la trochlée  39.2 ± 3.85  37.0 ± 4.16  32.7  

Hauteur antérieure médiale  3.1 ± 1.28  2.8 ± 1.33  3.6  

Hauteur antérieure latérale  6.0 ± 1.82  5.4 ± 1.63  4.7  

Largeur du condyle médial  32.3 ± 4.22  28.4 ± 2.40  27.6  

Epaisseur du condyle médial  69.3 ± 2.42  62.3 ± 4.28  66.6  

Largeur du condyle latéral  30.6 ± 1.25   26.0 ± 0.85  30.4  

Epaisseur du condyle latéral  69.3 ± 2.5  63.1 ± 3.82  66.8  

Largeur intercondylienne  19.3 ± 1.99  19.0 ± 2.74  17.2  

Hauteur intercondylienne  32.5 ± 2.63  30.3 ± 2.46  31.8  

 

Les valeurs du modèle sont cohérentes par rapport à la bibliographie, à l’exception de la 

largeur de la trochlée qui est plus réduite sur le modèle et la hauteur antérieure médiale qui est 

plus importante sur le modèle. 



Le schéma issu de l’article de Jens Dargel [13] définit les différentes mesures de l’extrémité 

proximale du tibia. 

 

 

Le tableau ci-dessous rappelle les moyennes et écarts types de cette étude et reporte les 

valeurs du modèle. Les valeurs sont exprimées en millimètres. 

 
Hommes  Femmes  Modèle 

 
Moyenne ± Ecart Type  Moyenne ± Ecart Type  

 

Largeur  81.0 ± 3.35  72.2 ± 3.80  76.0  

Profondeur médiale  55.3 ± 3.32  49.1 ± 2.86  49.2  

Profondeur latérale  49.1 ± 1.62  42.7 ± 2.52  44.6  

Pente postérieure  9.6 ± 1.90  10.0 ± 2.38  5.1  

 

Les valeurs du modèle sont cohérentes par rapport à la bibliographie, à l’exception de la pente 

tibiale qui est un peu faible. 

 

Les tendons 

Les tendons relient les os aux muscles. Ils transmettent les efforts des muscles (actionneurs) 

aux os. Le tendon quadricipital est considéré comme une chainette de longueur constante. Le 

tendon du muscle poplité et le tendon du Fascia-lata obéissent à une loi de comportement 

similaire à celle des ligaments. Pour uniformiser la description et fluidifier la lecture de la 

thèse, leurs descriptions seront présentées dans la partie suivante destinée aux ligaments. 



Les ligaments 

Description du manuel d’anatomie 

Le manuel d’anatomie sur l’appareil locomoteur de C.Cabrol [100] donne les descriptions 

anatomiques des ligaments suivantes : 

 

Le ligament rotulien représente le prolongement du tendon d’insertion du muscle quadriceps 

et s’étend depuis la rotule jusqu’à la tubérosité antérieure du tibia. (…) 

 

Il existe également deux ligaments latéraux. 

Le ligament latéral interne (ligament collatéral médial) est une lame aplatie, triangulaire, 

qui adhère fortement à la capsule articulaire et au ménisque interne. Le ligament présente trois 

groupes de fibres. 

Les fibres antérieures longues sont tendues entre la tubérosité fémorale interne et la marge 

infraglénoïdienne interne du tibia. 

Les fibres postéro-supérieures courtes irradient dans le ménisque interne alors que les fibres 

postéro-inférieures s’étendent entre le ménisque interne et le tibia. (…) 

Le ligament latéral externe (ligament collatéral latéral) n’est adhérent ni à la capsule 

articulaire ni au ménisque externe. Il est tendu de la tubérosité externe du fémur à la tête du 

péroné 

 

 



Au niveau de la face postérieure de l’articulation, le ligament poplité oblique constitue une 

expansion du muscle demi-membraneux et se dirige vers le dehors et vers le haut. Le 

ligament poplité arqué naît de l’apophyse styloïde de la tête du péroné, croise la face 

postérieure du muscle poplité et se termine en éventail dans la capsule articulaire. 

 

Les ligaments croisés constituent un autre groupe de ligaments de l’articulation du genou. Ces 

ligaments servent avant tout à maintenir le contact dans la cavité articulaire lors des 

mouvements de rotation. Bien que ces ligaments soient intracapsulaire, ils sont extra-

articulaires 

Le ligament croisé antérieur s’étend de la surface préspinale du plateau tibial à la face 

interne du condyle externe du fémur. Les fibres externes du ligament se terminent plus en 

arrière que les fibres internes. 

Le ligament croisé postérieur, plus fort que l’antérieur, s’étend de la face externe du condyle 

interne du fémur à la surface rétro-spinale du plateau tibial. 

 

   



 

Observation lors des travaux de dissection 

Le Professeur Christian Mabit du CHU de Limoges a réalisé les mesures des zones 

d’insertions et des largeurs des ligaments lors de travaux en laboratoire d’anatomie. 

 

Dissection du ligament collatéral médial 

Deux faisceaux sont repérés : 

- Le faisceau profond est cerclé par le fil vert.  

- Le faisceau superficiel est cerclé par le fil bleu. 

Les photographies ci-dessous présentent le positionnement des insertions fémorales des deux 

faisceaux : 

 

 

 

 

 

 



 

Dissection du ligament collatéral latéral : 

Les photographies ci-dessous présentent le positionnement de l’insertion fémorale du 

ligament collatéral latéral 

 

Les photographies ci-dessous présentent le positionnement de l’insertion tibiale du ligament 

collatéral latéral 

 

Les photographies ci-dessous présentent la longueur et la largeur du ligament collatéral latéral 

 

 



Lors d’un autre laboratoire d’anatomie, les insertions des ligaments croisés ont été observées. 

Les photographies ci-dessous présentent la dissection du ligament croisé antérieur : 

    

N’ayant pas pu réaliser de photographies du ligament croisé postérieur, l’article d’Amis [03] a 

été utilisé. Les photos ci-dessous sont issues de cet article. 

Les photographies ci-dessous présentent la dissection du faisceau postéro-médial 

   

Les photographies ci-dessous présentent la dissection du faisceau antéro-latéral 

    



Positionnement des ligaments par un groupe de chirurgiens experts 

Lors d’une réunion de travail dans le cadre du développement d’un logiciel pour navigation 

du LCA, un groupe de chirurgiens experts a défini les insertions des différents faisceaux des 

ligaments sur un modèle CAO. L’exercice est difficile car il faut effectuer un placement en 

trois dimensions sur un écran en deux dimensions. 

Le groupe de chirurgiens était constitué de : 

• Docteur Philippe Beaufils (Versailles) 

• Docteur Patrick Djian (Paris) 

• Professeur Christophe Hulet (Caen) 

• Docteur Jean-François Potel (Toulouse) 

• Docteur Romain Seil (Luxembourg) 

Insertions des faisceaux superficiel et profond du ligament collatéral médial (LCM) 

 

Insertions du ligament collatéral latéral (LCL) 

 

Insertions des 3 faisceaux du ligament croisé antérieur (LCA) 

 



Insertions des faisceaux postéro-médial et antéro-latéral du ligament croisé postérieur (LCP) 

 

Insertions du complexe poplité 

   

Insertions du ligament patellaire 

 

Insertions du tendon quadricipital 

 

 

Ce travail de mise en place des insertions des ligaments a permis un pré-positionnement des 

ligaments. Le positionnement final a été réalisé après confrontation des positions initiales et 

des articles bibliographiques. Le résultat du repositionnement et sa comparaison avec la 

bibliographie est présentée ensuite ligament par ligament. 

 

Insertion s du 

muscle poplité 

Insertion du ligament 

fibulo-poplité 



Comportement mécanique des ligaments 

Les livres de Martin [102], Mow [103], Nordin [104], Ozhaya [105], Panjabi [106], décrivent 

les caractéristiques mécaniques des ligaments. 

 

 

Les auteurs convergent sur la forme de courbe de réponse Effort/Déformation suivante : 

 

Cette courbe comporte une zone « souple » puis une zone « rigide » linéaire et une troisième 

zone dite de « rupture ». Chaque faisceau de ligament se comporte suivant cette loi. La 

première étape a consisté à numériser la courbe de réponse type des ligaments. Le ligament 

croisé antérieur ayant été très étudié en vue de sa reconstruction, sa courbe de réponse a été 

numérisée : 

Courbe Effort / Allongement du LCA

0,00

50,00

100,00

150,00

200,00

250,00

300,00

350,00

0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00

A l lo nlo ngment  en mm

 



Il est aussi a noté que les ligaments n’offrent aucune résistance à la compression. 

La courbe recherchée pour la modélisation est donc la suivante : 

Courbe Effort / Allongement du LCA

0,00

50,00

100,00

150,00

200,00

250,00

300,00

350,00

-4,00 -3,00 -2,00 -1,00 0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00

Al l onl ongme nt  e n mm

 

Dans un premier temps, j’ai cherché à construire un sous-système mécanique dont le 

comportement global correspondrait à la courbe de réponse ci-dessus. 

La construction de ce sous-système a suivi le processus décrit ci-dessous : 

1 - Construction d’un modèle « simple ressort » 

 



2 – Ajout d’un contact pour gérer la compression du ligament 

 

3 – Ajout d’un second contact et d’un deuxième ressort pour gérer la mise en charge des 

fibres 

 

 

4 – Mise en place d’amortisseurs pour gérer l’aspect visco-élastique des ligaments 

 



La réponse théorique obtenue avec un tel montage est la suivante : 

Réponse ligaments

0,00

50,00

100,00

150,00

200,00

250,00

300,00

350,00

-4,00 -3,00 -2,00 -1,00 0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00

Allongement en mm

E
ff

or
t e

n 
N LCA

Réponse des fibres souples

Réponse des fibres rigides

: 

Les constantes de raideur des deux ressorts correspondent aux inclinaisons des zones (1) et (2) 

définies dans la bibliographie. 

 

 



Remplacement des constructions mécaniques par une loi mathématique 

La modélisation de chaque faisceau de ligament par le sous-système mécanique décrit 

précédemment est coûteuse en temps de calcul. 

J’ai donc décidé de remplacer ces sous-ensembles par une loi de comportement liant l’effort 

généré aux insertions et la distance entre ces insertions. 

 

Les variables utilisées dans cette loi de comportement sont les suivantes : 

L désigne la distance entre les insertions 

L0 désigne la distance entre les insertions au lancement du calcul 

L0-r désigne la longueur à vide du faisceau 

K désigne la raideur du ligament 

T désigne le temps 

T0 désigne le temps de pré charge 

 

La loi de comportement utilise la variable temps afin de ne pas charger brutalement le modèle 

au début du calcul.  Le modèle est pré-chargé progressivement à partir du temps T=0 jusqu’au 

temps T=T0. 

 

La loi de comportement est finalement la suivante : 

 

Si (L<L0+r)        La longueur du faisceau est inférieure à sa longueur à vide 

F=0 

 

Si (L>L0+r) et Si (T<T0)   Période de pré charge 

F=T/T0 x K x (L-L0+r)² x (0.3 – 0.025 x (L-L0+r)) 

 

Si (L>L0+r) et (T>T0) 

F= K x (L-L0+r)² x (0.3 – 0.025 x (L-L0+r)) 

 



La courbe générée par cette formule est superposable aux courbes définies par la 

bibliographie. Le schéma ci-dessous présente cette superposition. 

 

Les équations ont été codées dans CosmosMotion® de Solidworks®. L’exemple du faisceau 

antéro-médial du LCA est présenté ci-dessous. 

 

F =  -81*IF(TIME-0.2:5*TIME,1,1) 

*IF({Longueur LCA antéro médial}-34.4+2.5:0,0,1)  

*IF({Longueur LCA antéro médial}-34.4+2.5-8: 

({Longueur LCA antéro médial}-34.4+2.5)**2 

*(0.3-0.025*({Longueur LCA antéro médial}-34.4+2.5)),6.4,6.4) 

 



Ligament croisé antérieur (LCA) 

Caractéristiques mécaniques du LCA 

A partir de patients âgés de 22 à 35 ans, Zantop [87] définit la constante de raideur du LCA à 

242N/mm +/-28N/mm. La modélisation, répartit la constante de raideur globale du LCA en 

trois constantes égales de 81N/mm pour le faisceau antéro-médial, le faisceau intermédiaire et 

le faisceau postéro-latéral. La limite à la rupture du LCA a aussi été mesurée par Zantop. 

Cette limite est de 2160N +/-175N.  

Insertions du LCA 

L’article de Colombet [12] décrit la position des insertions des faisceaux du LCA. 

  

Colombet [12] appuie sa description des insertions fémorales du LCA à partir de la ligne 

radiologique de Blumensaat. Il définit des ratios permettant de positionner les insertions 

parallèlement et perpendiculairement à la ligne de Blumensaat. Les tableaux ci-dessous 

dessous positionnent les insertions en comparant les valeurs de Colombet [12] et celles du 

modèle. Colombet [12] ne décrit pas de faisceau intermédiaire. 

Positionnement parallèlement à la ligne de Blumensaat. 

 
Colombet [12] Modèle 

Faisceau antéro médial 26.4% +/- 2.6% 24.4% 

Faisceau intermédiaire 
 

27.8% 

Faisceau postéro latéral 32.3% +/- 3.9% 31.4% 



Positionnement perpendiculairement à la ligne de Blumensaat. 

 
Colombet [12] Modèle 

Faisceau antéro médial 25.3% +/- 4.2% 27.4% 

Faisceau intermédiaire 
 

37.1% 

Faisceau postéro latéral 47.6% +/- 6.5% 48.1% 

 

Pour définir les insertions tibiales des faisceaux du LCA, Colombet [12] d’appui sur la ligne 

d’Amis et Jakob. La position antéro-postérieure de chacun des faisceaux est exprimée en 

pourcentage de la distance antéro-postérieure totale de la ligne d’Amis et Jakob. 

  

 

Positionnement parallèlement à la ligne d’Amis et Jakob. 

 
Colombet [12] Modèle 

Faisceau antéro médial 36% +/- 3.8% 32.3% 

Faisceau intermédiaire 
 

41.0% 

Faisceau postéro latéral 52% +/- 3.4% 50.0% 

 

Staubli [75] définit d’une autre manière le positionnement des insertions tibiales des faisceaux 

du LCA. Staubli [75] s’appui sur un rectangle basé sur la ligne reliant les deux points les plus 

postérieurs du plateau tibial. La longueur du rectangle est limitée par le point le plus médial et 

le point le plus latéral du plateau tibial. 



  

 

 

Positionnement parallèle à l’axe antéro-postérieur. 

 
Staubli [75] Modèle 

Faisceau antéro médial 30% à 35% 33.5% 

Faisceau intermédiaire 
 

42.4% 

Faisceau postéro latéral 45% à 52% 51.7% 

 

Positionnement parallèle à l’axe médio-latéral. 

 
Staubli [75] Modèle 

Faisceau antéro médial 30% à 35% 45.7% 

Faisceau intermédiaire 
 

47.5% 

Faisceau postéro latéral 45% à 52% 53.0% 

 



Ligament croisé postérieur (LCP) 

Caractéristiques mécaniques du LCP 

L’article de Harner [24] définit la constante de raideur du faisceau antéro-médial du LCP à 

120N/mm +/-37N/mm et la constante de raideur du faisceau postéro-médial à 57N/mm +/-

22N/mm. La limite à la rupture du LCP est de 739N d’après Trent [79], de 855N d’après 

Marinozzi  [51], de 1051N d’après Kennedy [33], et de 1627N d’après Prietto [65]. 

Insertions du LCP 

L’article de Lorenz [47] définit le positionnement des insertions des faisceaux du LCP. 

  

Comme Colombet [12], Lorenz appuie sa description sur la ligne radiologique de Blumensaat. 

Positionnement parallèlement à la ligne d’Amis et Jakob (en arrière). 

 
Lorenz [47] Modèle 

Faisceau antéro latéral 38% +/-3% 37.1% 

Faisceau postéro médial 49% +/-5% 50.5% 

 

Positionnement parallèlement à la ligne d’Amis et Jakob (du toit). 

 
Lorenz [47] Modèle 

Faisceau antéro latéral 16% +/-6% 15.5% 

Faisceau postéro médial 35% +/-7% 36.1% 



 

Amis [03] décrit l’insertion tibiale du LCP. Sa description est basée sur deux photographies 

de dissection. Elles décrivent les insertions tibiales des deux faisceaux, mais n’apportent ni 

positionnement millimétrique ni positionnement en pourcentage de largeur médio-latérale ou 

antéro-postérieure. 

 



Ligament collatéral médial (LCM) 

Caractéristiques mécaniques du LCM 

L’article de Robinson [69] définit la constante de raideur du faisceau profond du LCM à 

42N/mm +/-14N/mm et la constante de raideur du faisceau superficiel à 80 N/mm +/-8N/mm. 

La modélisation répartit la constante de raideur du faisceau superficiel en deux raideurs égales 

de 40N/mm pour le faisceau superficiel antérieur et pour le faisceau superficiel postérieur. 

Toujours d’après les essais de traction de Robinson [69], la limite à la rupture du faisceau 

profond est de 194N +/-82N. Celle du faisceau superficiel est de 534N +/-85N. La limite à la 

rupture du LCM est de 465N d’après Marinozzi [51], de 516N d’après Trent [79], et de 665N 

d’après Kennedy [34]. 

Insertions du LCM 

Wijdicks [83] décrit les insertions des faisceaux du LCM. Dans son article, Wijdicks [83] 

construit un repère appuyé sur deux lignes perpendiculaires. Le première est alignée sur la 

corticale fémorale postérieure. Perpendiculairement à cette ligne, Wijdicks [83] construit une 

autre ligne au niveau de la ligne de Blumensaat. Ces deux lignes perpendiculaires lui 

permettent de construire un repère orthogonal. 

 

Les insertions fémorales des faisceaux du LCM ont été positionnées en respectant les 

intervalles définis par les écarts types de l’article de Wijdicks [83]. 



  

 

 
Wijdicks [83] Modèle 

Insertion LCM (A/P) 8.6 mm +/- 3.6 mm 5.4 mm postérieure 

Insertion LCM (P/D) 11 mm +/- 2.3 mm 8.9 mm distale 

 

Pour les insertions tibiales, Wijdicks [83] s’appuie sur un repère basé sur une ligne 

positionnée au milieu des corticales antérieure et postérieure. Pour tracer cette ligne, Wijdicks 

[83] trace deux cercles et fait passer la ligne par leur centre.  

  



Positionnement parallèle à l’axe antéro-postérieur. 

 
Wijdicks [83] Modèle 

Faisceau superficiel antérieur (distal) 11.8 mm +/-2.3 mm 10.2 mm 

Faisceau superficiel postérieur (proximal) 26.5 mm +/- 5.8 mm 23.5 mm 

Faisceau profond non défini 21.1 mm 

 

Positionnement parallèle à l’axe proximal-distal. 

 
Wijdicks [83] Modèle 

Faisceau superficiel antérieur (distal) 66.1 mm +/- 3.6 mm 65.9 mm 

Faisceau superficiel postérieur (proximal) 15.9 mm +/- 5.2 mm 15.8 mm 

Faisceau profond non défini 15.4 mm 

 



Ligament collatéral latéral (LCL) 

Caractéristiques mécaniques du LCL 

L’article de Sugita [76] définit la constante de raideur du LCL à 58.1N/mm. La limite à la 

rupture du LCL est de 295N d’après LaPrade [39], de 309N d’après Sugita [76], et de 750N 

d’après Patel [62]. 

Insertions du LCL 

Kamath [29] décrit l’insertion fémorale du LCL. Kamath [29] utilise la ligne de Blumentsaat 

pour définir la position de l’insertion fémorale du LCL. 

 

 

 
Kamath [29] Modèle 

Position en arrière 58% +/- 4.7% 53.7% 

Position distale 2.3mm +/- 2.3mm 0.7mm 

 



Pietrini [64] positionne l’insertion fibulaire du LCL. Pour cela, Pietrini [64] construit une 

ligne au milieu des corticales antérieure et postérieure de la fibula. Pour tracer cette ligne, 

Pietrini [64] trace deux cercles et fait passer la ligne par leurs deux centres. Le second axe de 

son repère est construit perpendiculairement au premier au niveau du sommet de la partie 

antérieure de la tête de la fibula. 

 

 

 

 

 

Position distale de l’insertion du LCL sur la tête de la fibula 

 
Pietrini [64] Modèle 

Position distale 8.7 mm +/- 3.4 mm 8.7 mm 



Complexe poplité 

Si la modélisation des ligaments est simple pour la quasi-totalité des structures, la 

modélisation du complexe poplité mérite une description plus poussée. Le complexe poplité 

regroupe le tendon du muscle poplité, le ligament fibulo-poplité, le muscle poplité et les 

contacts. Le dessin ci-dessous est extrait du manuel d’anatomie de Cabrol [100] CABROL. 

Le schéma à côté décrit l’architecture qui a été construite dans le modèle. 

 

Le tendon du muscle poplité relie les trois insertions proximales du muscle poplité à 

l’insertion proximale du tendon située proche de la surface articulaire du condyle latéral. Le 

schéma de principe ci-dessus représente la modélisation retenue. 

  



Tendon du muscle poplité 

Caractéristiques mécaniques du tendon du muscle poplité 

L’article de LaPrade [39] définit la constante de raideur du tendon du muscle poplité à 

83.7N/mm. La limite à la rupture du tendon du muscle poplité est de 700N d’après LaPrade 

[39]. 

Insertions du tendon du muscle poplité 

Pietrini [64] décrit les insertions des faisceaux du tendon du muscle poplité. Pour l’insertion 

fémorale, Pietrini [64] construit une ligne appuyée sur la corticale postérieure. Comme 

Widjicks [83], Pietrini [64] construit une seconde ligne perpendiculaire à la corticale 

postérieure. Cette seconde ligne est positionnée au niveau de la ligne de Blumensaat. 

 

 



   

 
Pietrini [64] Modèle 

Position en arrière 0.9 mm +/- 4.3 mm 0.9 mm 

Position distale 25.8 mm +/- 4.9 mm 25.8mm 

 



Ligament fibulo-poplité 

Caractéristiques mécaniques du ligament fibulo-poplité 

L’article de LaPrade [39] définit la constante de raideur du ligament fibulo-poplité à 

28.6N/mm. La limite à la rupture du tendon du ligament fibulo-poplité est de 700N d’après 

LaPrade [39]. 

Insertions du ligament fibulo-poplité 

L’article de Pietrini [64] utilisé pour l’insertion fémorale du tendon du muscle poplité est à 

nouveau utilisé pour le positionnement de l’insertion distale du ligament fibulo-poplité. 

Comme pour le LCL, le repère basé sur la ligne au milieu de des corticales de la fibula est 

utilisé. Pour tracer cette ligne, Pietrini [64] trace deux cercles et fait passer la ligne par leurs 

deux centres. Le second axe de son repère est construit perpendiculairement au premier au 

niveau du sommet de la partie antérieure de la tête. 

 

 

 
Pietrini [64] Modèle 

osition proximale 4.8 mm +/- 2.3 mm 4.5 mm 

 



Tendon quadricipital et ligament patellaire 

Représentation mécanique de l’appareil extenseur 

L’appareil extenseur est modélisé par le muscle quadricipital (vaste médial, droit antérieur et 

vaste latéral), trois chainettes, la patella, le ligament patellaire (modélisé par deux faisceaux) 

et enfin deux chaînettes. Le schéma ci-dessous présente l’organisation des chainettes retenue : 

 

Caractéristiques mécaniques du tendon quadricipital et du ligament patellaire 

L’article de Reeves [68] définit la constante de raideur du tendon quadricipital à 4405N/mm.  

Chacun des faisceaux musculaires du quadriceps a été modélisé avec une constante de raideur 

très faible de 8N/mm. Le quadriceps, le tendon quadricipital et le ligament patellaire sont en 

série dans la chaine mécanique qui descend jusqu’à la tubérosité tibiale antérieure. La 

modélisation répartit la constante de raideur globale du tendon quadricipital en deux 

constantes de raideur égales de 2202N/mm pour le faisceau médial et le faisceau latéral du 

ligament patellaire. 

Muscle 

quadricipital 

 Tendon 

quadricipital 

 Ligament 

patellaire 

 Ligament 

patellaire 

       

3 faisceaux  3 chainettes  2 faisceaux  2 chainettes 

3 x 8N/mm  Hyper-rigide  2 x 2202N/mm  Hyper-rigide 

Quadriceps  

Tendon quadricipital (chainettes)  

Ligament patellaire (fibres)  

Ligament patellaire (chainettes)  



Insertions du tendon quadricipital 

Les insertions proximales du tendon quadricipital sont attachées aux maillons distaux des trois 

chainettes hyper-rigides permettant de gérer les contacts lors de l’enroulement du quadriceps 

dans la trochlée. Les insertions distales du tendon quadricipital sont placées sur la partie 

supérieure de la patella.  

Insertions du ligament patellaire 

Les extrémités proximales du ligament patellaire sont insérées sur la partie distale de la 

patella. Les insertions distales sont attachées aux deux chainettes qui gèrent le contact du 

ligament patellaire avec le tibia. 

 

Le schéma ci-dessous représente en couleur bleue les contacts introduits dans l’appareil 

extenseur à l’aide des maillons des chainettes. 

 

 

 

 

 



Ligament fémoro-patellaire médial (MPFL) 

Caractéristiques mécaniques du ligament fémoro-patellaire médial 

N’ayant pas trouvé de bibliographie dédiée à la mesure de la constante de raideur du ligament 

fémoro-patellaire médial, la valeur de la constante de raideur du ligament fémoro-patellaire 

latéral a été utilisée. Les faisceaux inférieur et supérieur ont été modélisés avec une constante 

de raideur de 8N/mm. La limite à la rupture du ligament fémoro-patellaire médial est de 208N 

d’après Amis [04] et Mountney [60].  

Insertions du ligament fémoro-patellaire médial 

Les travaux de Wijdicks [83] ont déjà été utilisés pour le positionnement du LCM. Ce même 

article décrit aussi la position des autres structures médiales dont le MPFL. Le même repère 

basé sur la droite alignée sur la corticale postérieure fémorale est utilisé pour localiser 

l’insertion fémorale du ligament fémoro-patellaire médial. 

 



  

 
Wijdicks [83] Modèle 

Insertion MPFL (A/P) 
8.8mm +/- 5.3mm 

antérieure 
8.7mm antérieure 

Insertion MPFL (P/D) 
2.6mm +/-2.1mm 

proximale 
6.0mm proximale 

 

Les travaux de Victor [80] proposent la représentation suivante de la structure fémoro-

patellaire médiale.  



Ligament fémoro-patellaire latéral (LPFL) 

Caractéristiques mécaniques du ligament fémoro-patellaire latéral 

L’article de Merican [58] définit la constante de raideur du ligament fémoro-patellaire latéral 

à 16N/mm +/- 7N/mm. La modélisation répartit la constante de raideur globale du ligament en 

deux constantes de raideur égales de 8N/mm pour le faisceau supérieur et pour le faisceau 

inférieur. La limite à la rupture du ligament fémoro-patellaire latéral est de 172N +/-55N/mm 

d’après Merican [58]. 

Insertions du ligament fémoro-patellaire latéral 

La structure fémoro-patellaire latérale ne s’insert pas directement sur le fémur. Il est donc 

difficile de décrire des points d’insertions comme pour les autres ligaments. Les essais de 

traction statique réalisés par Merican [58] proposent un montage expérimental représenté par 

la photo ci-dessous. 

 

Cette photo a permis de positionner les insertions de la structure fémoro-patellaire latérale sur 

la face latérale de l’extrémité distale du fémur. 

 

Insertion 



 Tendon du muscle Fascia-lata (Tenseur du Fascia-lata) 

Caractéristiques mécaniques du tendon du muscle Fascia-lata 

L’article de Thomas [78] trace la courbe de réponse effort déplacement du Fascia-lata et 

définit la constante de raideur des fibres à 3.3N/mm +/-0.58N/mm.  

Insertions du tendon du muscle du Fascia-lata 

L’extrémité distale du tendon du muscle du Fascia-lata s’insère sur le tubercule de Gerdy. 

L’article de Pietrini [64] a déjà été utilisé pour le positionnement des structures postéro-

latérales (LCL et tendon poplité). L’article positionne aussi le tubercule de Gerdy.  

  

Comme pour la fibula, Pietrini [64] construit un repère à partir des corticales antérieure et 

postérieure. Ce repère est construit à partir d’une ligne positionnée au milieu des corticales du 

tibia. Pour tracer cette ligne, Pietrini [64] trace deux cercles et fait passer la ligne par leurs 

deux centres. Le second axe de son repère est construit en s’appuyant sur la projection 

radiographique du plateau tibial. Les deux axes du repère ne sont pas perpendiculaires. La 

position du tubercule de Gerdy est exprimée par rapport au plateau tibial. 

 



 

 

 

 
Pietrini [64] Modèle 

Position proximale 18.7 mm +/- 3.8 mm 19.2 mm 

 



Fibres de Kaplan (Tenseur du Fascia-lata) 

Caractéristiques mécaniques des fibres de Kaplan 

Le tractus iliotibial comprend quatre faisceaux. Les fibres de Kaplan sont un de ses faisceaux 

profonds alors que le tenseur du fascia-lata constitue un des faisceaux superficiels. L’article 

de Thomas [78] trace la courbe de réponse effort déplacement du Fascia-lata et définit la 

constante de raideur de celui-ci à 3.3N/mm +/-0.58N/mm. N’ayant pas trouvé de 

bibliographie fournissant la constante de raideur des fibres de Kaplan, celle du fascia-lata a 

été utilisé. 

Insertions des fibres de Kaplan 

Les fibres de Kaplan unissent la face profonde de la bandelette iliotibiale au condyle fémoral 

latéral. L’insertion sur la face latérale du condyle latéral a été placée en extension sur la 

trajectoire du fascia-lata. 

 

 

Insertion des fibres de Kaplan 



Tableau récapitulatif 

Le tableau ci-dessous récapitule des constantes de raideur issues de la bibliographie 

Ligament  Faisceau  Constante de raideur 

LCL  principal  58.1 N/mm 

LCM  

profond  42 N/mm 

superficiel antérieur  40 N/mm 

superficiel postérieur 40 N/mm 

LCA  

antéro médial  81 N/mm 

intermédiaire  81 N/mm 

postéro latéral  81 N/mm 

LCP  
antéro latéral  120 N/mm 

postéro médial  57 N/mm 

Poplité  principal  83.7 N/mm 

Fibulo poplité  principal  28.6 N/mm 

Patellaire  
médial  2 202 N/mm 

latéral  2 202 N/mm 

Ligament fémoro patellaire 

médial  

supérieur  8 N/mm 

inférieur  8 N/mm 

Ligament fémoro patellaire 

latéral  

supérieur  8 N/mm 

inférieur  8 N/mm 

Ligament de Kaplan principal 3.3 N/mm 

Ligament Fascia lata principal 3.3 N/mm 

 



Les muscles 

Ce sont les seuls éléments internes du système qui apportent théoriquement de l’énergie à 

celui-ci. Dans les configurations analysées, les patients sont endormis. Les muscles sont 

considérés comme passifs. Ils n’ont qu’un rôle « résistif » s’opposant à leur élongation. Les 

muscles peuvent être comprimés en n’opposer aucun effort de réaction. Par contre ils exercent 

un effort de réaction à toute sollicitation en traction. Contrairement aux ligaments et tendons, 

leur élongation peut être très importante. Des lois de comportement similaires aux lois des 

ligaments et tendons a été crée. Afin de tenir compte de l’allongement important, les 

coefficients de cette loi sont différents de ceux des ligaments et tendons. 

 

Les variables utilisées dans cette loi de comportement sont les suivantes : 

L désigne la distance entre les insertions 

L0 désigne la distance entre les insertions au lancement du calcul 

L0-r désigne la longueur à vide du faisceau 

K désigne la raideur du muscle 

T désigne le temps 

T0 désigne le temps de pré charge 

 

La loi de comportement utilise la variable temps afin de ne pas charger brutalement le modèle 

au début du calcul.  Le modèle est pré-chargé progressivement à partir du temps T=0 jusqu’au 

temps T=T0. 

 

La loi de comportement est finalement la suivante : 

 

Si (L<L0+r)        La longueur du faisceau est inférieure à sa longueur à vide 

F=0 

 

Si (L>L0+r) et Si (T<T0)   Période de pré charge 

F=T/T0 x K x (L-L0+r)² x (0.15 – 0.00625 x (L-L0+r)) 

 

Si (L>L0+r) et (T>T0) 

F= K x (L-L0+r)² x (0.15 – 0.00625 x (L-L0+r)) 

 



A titre d’exemple, le tracé ci-dessous représente la loi de comportement du Droit antérieur. 
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    Longueur entre les insertions du muscle (mm) 

 

 

L’équation codée dans Solidworks® Motion® est la suivante : 

 

F =  -4*IF(TIME-0.2:5*TIME,1,1)*IF({Longueur Muscle Droit antérieur}-260.7:0,0,1) 

*IF({Longueur Muscle Droit antérieur}-260.7-16: 

({Longueur Muscle Droit antérieur}-260.7)**2 

*(0.15-0.00625*({Longueur Muscle Droit antérieur}-260.7)),12.8,12.8) 
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Les contacts 

 

Les surfaces cartilagineuses ont été modélisées à l’aide des contacts. Ramaniraka [67] définit 

le coefficient de frottement statique : 0,1. La raideur du contact a été définie à 10 000 N/mm, 

ce qui est voisin du module de Young du cartilage (12 000N/mm d’après Moglo [59]) et égal 

au module de Young des ménisques (10 000N/mm d’après Moglo [59]) .  

La pénétration a été définie à 0,1mm, valeur suffisamment faible pour être considérée comme 

négligeable. Une valeur plus faible allonge significativement les temps de calcul. 

Les contacts n’étant pas continus durant tout le mouvement de flexion, les contacts de type 

impact ont été utilisés. Les exposants pour résoudre le contact ont été ajustés entre 1.3 et 1.5 

et la précision a été ajustée à 10-4 ce qui permet au modèle de converger dans un temps 

raisonnable. 

Les contacts dans CosmosMotion® de Solidworks® ont été définis conformément au tableau 

ci-dessous : 

Contact Type Raideur Exposant Pénétration 

fémoro-tibial impact 10 000 N/mm 1.5 0.1 mm 

fémoro-patellaire impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

fémur quadriceps impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

tibia lig patellaire impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

fascia lata prox impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

fascia lata dist impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

poplité impact 10 000 N/mm 1.3 0.1 mm 

 

Pour la résolution du calcul, la méthode GSTIFF de CosmosMotion® de Solidworks® a été 

utilisée. Cette méthode d’intégration à pas et à ordre variable est la méthode utilisée par 

défaut dans CosmosMotion® de Solidworks®. 

La capsule 

Bach [08] explique que la modélisation de la capsule n’apporte pas de modification au 

comportement cinématique de l’articulation du genou. La capsule n’a pas été modélisée sur le 

modèle. 



 

 

Deuxième partie : 

Les conditions aux limites 
 



Généralités sur les conditions aux limites 

L’articulation du genou travaille suivants de très nombreux modes de sollicitations. La 

bibliographie est riche en études sur des situations particulières comme : 

- Le cycle de marche 

- Le lever de chaise 

- La montée de marche d’escalier 

- La flexion passive sous pesanteur 

Ces configurations sont assez complexes, la direction des efforts varie au cours du cycle 

décrit. Ces configurations mettent en exercice à la fois l’articulation du genou, mais aussi 

celle de la hanche et celle de la cheville. Afin de simplifier l’étude et de trouver un plus grand 

nombre d’articles permettant la validation du modèle, l’intérêt s’est porté sur un test mono-

articulaire. Les tests réalisés dans l’évaluation de l’articulation du genou et de son enveloppe 

ligamentaire sont classiquement : 

- La flexion passive 

- La flexion sous un effort antérieur de 10daN 

- La flexion sous un couple interne de 10daN.m 

- La flexion sous un couple externe de 10daN.m 

- Le Jerk Test ou Pivot Shift 

Pour chacune de ces configurations, le bassin est considéré 

comme étant immobile. La tête fémorale est en liaison rotule 

avec le bassin (dans la cavité cotyloïdienne).  Avec un groupe 

de chirurgiens expérimentés en évaluation du genou, nous 

avons simulé ces conditions aux limites en laboratoire 

d’anatomie sur 9 sujets anatomiques. Nous avons utilisé un 

système de navigation optoélectronique pour observer les 

déplacements relatifs du tibia par rapport au fémur. Le 

système optoélectronique est constitué de trois caméras 

observant le déplacement dans l’espace de traceurs. La photo 

ci-contre présente le système optoélectronique de la société 

Stryker. 

 



Les positions des os fémur et tibia sont repérés à l’aide de broches fixées de manière rigide et 

reliées à ces traceurs. Les schémas et photos ci-dessous montrent la mise en place de ces 

traceurs : 

  

 

Ces traceurs sont observés par des caméras qui 

transmettent leur position à un logiciel. Dans le 

cadre d’interventions chirurgicales, ce logiciel 

aide le chirurgien à placer ses prothèses. Le 

logiciel permet l’acquisition des différents 

repères anatomiques. Une vue du logiciel 

présentée ci-contre montre l’acquisition de 

points sur le condyle médial.  

 

Pour l’étude, le logiciel a été utilisé uniquement pour l’acquisition des repères anatomiques et 

des positions relatives des traceurs fémur et tibia. Les coordonnées des traceurs par rapport à 

la caméra sont recueillies. 

Ces informations brutes sont ensuite 

transmises dans un logiciel d’analyse 

développé en C permettant d’effectuer 

les changements de repères et de 

visualiser les points anatomiques et les 

cinématiques enregistrées. Ce logiciel 

permet aussi de sortir au format texte 

CSV des enregistrements exploitables 

dans Excel. 



Les différentes conditions aux limites sont décrites ci-après : 

La flexion passive 

Le fémur est maintenu immobile sur la table. La main 

de l’examinateur fait fléchir l’articulation du genou en 

essayant de limiter la transmission de contraintes 

« parasites ». Les contraintes parasites correspondent à 

des mouvements forcés en varus/valgus ou en rotation 

interne/externe. 

 

 

 

La flexion sous effort antérieur de 10daN 

Le fémur est maintenu immobile sur la table. Une sangle est passée sous le tibia u niveau du 

plateau tibial. Cette sangle s’enroule dans une poulie. Une traction antérieure de 10daN est 

appliquée à la poulie. Cette traction est contrôlée à l’aide d’un dynamomètre numérique. La 

main de l’examinateur fait fléchir l’articulation du genou en essayant de limiter la 

transmission des contraintes « parasites ».  

 



La flexion sous couple interne de 10daN.m 

Le fémur est maintenu immobile sur la table. La cheville est plâtrée de manière à fixer 

l’articulation de la cheville à une broche permettant de transmettre le couple directement au 

tibia. Un moteur avec système de limitation de couple permet d’appliquer un couple constant 

de 10daN.m au tibia suivant son axe et utPD. 

 

 

 

La flexion sous couple externe de 10daN.m 

Le protocole de test est le même que celui décrit précédemment pour le couple interne. Seul le 

sens de rotation du moteur est inversé. 

Le Pivot shift ou Jerk test 

Le fémur est maintenu est libre. L’examinateur soutient la jambe de telle sorte que la cuisse 

soit fléchie à 45°, le genou à 90°, la jambe en rotation interne. La main inférieure saisit le pied 

qu’elle met en rotation interne tandis que la main gauche exerce une contrainte en valgus sur 

l’extrémité supérieure de la jambe. Ce mode de sollicitation est couramment utilisé pour tester 

la fonctionnalité du ligament croisé antérieur.  

Le Pivot shift est une combinaison de rotation externe et de tiroir antérieur. 



Les résultats expérimentaux présentent des variations inter et intra observateurs importantes. 

Les tests sous simple flexion passive sont les plus reproductibles. Ces conditions aux limites 

ont donc été choisies pour la modélisation. Le mouvement de flexion passif consiste à faire 

fléchir l’articulation du genou. Ce mouvement correspond à un patient endormi. Aucun 

contrôle n’est exercé par celui-ci sur les muscles. Dans ce mode de sollicitation, les muscles 

jouent un rôle purement passif. L’appareil extenseur n’a pas d’action motrice. Il n’apporte pas 

d’énergie au système. Le schéma ci-dessous présente les corps rigides de la modélisation. Les 

corps de couleur grise sont mobiles. 

 

 

 

La table d’intervention, l’hémi-bassin et le fémur sont immobilisés. Les autres solides sont 

mobiles. L’action de la main de l’examinateur est modélisée par un mouvement permettant 

d’atteindre un angle de flexion de 130°. 

 



 

 

Troisième partie : 

Résultats du modèle 



Présentation du modèle 01-01-2011 

Au cours des quatre années de travail sur l’étude de l’influence des paramètres sur la 

cinématique du genou, plus de 1000 modélisations ont été mises au point. Pour chacune 

d’entre elle, une simulation a été lancée sous CosmosMotion® de Solidworks® sur un PC de 

bureau architecturé autour d’un processeur Intel Core I7® et sur un PC portable architecturé 

autour d’un processeur Intel Core I5®. Le temps de calcul nécessaire pour obtenir les résultats 

est variable d’une simulation à une autre. Les simulations les plus courtes ont durée 45 

minutes, les plus longues ont durée une nuit. Le temps moyen est de 1 heure et 20 minutes. 

La simulation au 01-01-2011 est une des dernières simulations réalisées. Cette simulation a 

été choisie pour présenter les résultats du modèle et pour servir de configuration de référence 

autour de laquelle les paramètres varient. Les résultats de cette simulation sont cohérents avec 

les données issues de la littérature scientifique. L’objet de cette partie est de comparer les 

résultats avec différents articles et de commenter les ressemblances et les différences. Malgré 

la richesse de la bibliographie sur l’articulation du genou, toutes les courbes résultats n’ont 

pas trouvé de référence pour assurer la comparaison. 

La méthodologie utilisée pour approcher cette simulation a été proche de celle du Gradient de 

Newton. En effet, à partir d’une simulation avec des conditions de départ approximatives, les 

modèles ont évolués par itérations successives. Si les résultats de l’itération n+1 semblaient 

plus proches de ceux de la simulation n, le modèle n+2 conservait les évolutions du modèle 

n+1 et continuait à faire évoluer le même paramètre. Sinon, le modèle n+2 faisait évoluer un 

autre paramètre. 



 

Récapitulatif des constantes de raideur et longueurs initiales 

Le tableau ci-dessous récapitule les caractéristiques des tissus mous du modèle : 

Ligament ou Tendon Faisceau 

Constante de 

raideur 

équivalente 

(N/mm) 

L0 

(mm) 

R 

(mm) 

LCL principal 58.1 N/mm 59.0 mm 4.0 mm 

LCM profond 42.0 N/mm 37.6 mm -1.0 mm 

 superficiel antérieur 40.0 N/mm 90.1 mm -1.5 mm 

 superficiel postérieur 40.0 N/mm 39.7 mm 0.0 mm 

LCA antéro-médial 81.0 N/mm 34.4 mm 2.5 mm 

 intermédiaire 81.0 N/mm 30.5 mm 3.0 mm 

 postéro-latéral 81.0 N/mm 24.6 mm 3.0 mm 

LCP antéro-latéral 120.0 N/mm 27.4 mm -4.5 mm 

 postéro-médial 57.0 N/mm 31.8 mm -1.0 mm 

Poplité principal 83.7 N/mm 26.6 mm -1.0 mm 

Fibulo-poplité principal 28.6 N/mm 13.0 mm -1.0 mm 

Patellaire médial 2202.0 N/mm 27.3 mm 0.0 mm 

 latéral 2202.0 N/mm 20.5 mm 0.0 mm 

Ligament fémoro supérieur 8.0 N/mm 54.3 mm 6.0 mm 

patellaire médial inférieur 8.0 N/mm 52.7 mm 6.0 mm 

Ligament fémoro supérieur 8.0 N/mm 43.8 mm 6.0 mm 

patellaire latéral inférieur 8.0 N/mm 48.3 mm 6.0 mm 

Fascia lata principal 8.0 N/mm 9.2 mm 0.0 mm 

Kaplan principal 8.0 N/mm 14.4 mm 0.0 mm 

Muscle Faisceau 

Constante de 

raideur 

équivalente 

(N/mm) 

L0 

(mm) 

r 

(mm) 

Muscle poplité proximal 4.0 N/mm 53.3 mm 6.0 mm 

 intermédiaire 4.0 N/mm 53.7 mm 6.0 mm 

 distal 4.0 N/mm 55.7 mm 6.0 mm 

Quadriceps vaste médial 4.0 N/mm 269.0 mm 0.0 mm 

 droit antérieur 4.0 N/mm 260.7 mm 0.0 mm 

 vaste latéral 4.0 N/mm 261.7 mm 0.0 mm 

Fascia lata principal 4.0 N/mm 363.8 mm 0.0 mm 

 



Liste des résultats observés 

Tous les résultats observés ont été analysés de l’extension jusqu’à la flexion. Les résultats 

présentés sont donc des courbes avec le résultat représenté en ordonnée et la flexion du genou 

en abscisse. 

Les premiers résultats observés sont des résultats cinématiques : 

- Rotation interne du tibia par rapport au fémur 

- Recul du fémur par rapport au tibia 

Ensuite, d’autres résultats ont été analysés. Le premier tableau de résultats ci-dessous 

regroupe les résultats des ligaments et des tendons : 
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LCA X X X X 

LCP X X X - 

LCM X X X - 

LCL X X X - 

MPFL X X X - 

LPFL X X X - 

Tendon du muscle poplité X X X - 

Ligament Fibulo poplité X X X - 

Fibres de Kaplan X X X - 

Tendon du Fascia lata X X X - 

Tendon quadricipital X X X - 

 



Le second tableau de résultats ci-dessous regroupe les résultats des muscles : 
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Muscle poplité X X X - 

Muscle Quadriceps X X X - 

Muscle Fascia lata X X X - 

 

Enfin, les effets sur les efforts de contact fémoro-tibiaux et fémoro-patellaires ont aussi été 

analysés. Les chapitres suivants présentes tous ces résultats dans le détail. 



Rotation interne du tibia par rapport au fémur 

La rotation interne du tibia par rapport au fémur a été enregistrée en fonction de l’angle de 

flexion du genou. Le graphique ci-dessous représente cet angle de rotation avec la couleur 

bleue. 
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Wilson [86] décrit une plage de rotation à partir de 15 genoux cadavériques mis en flexion de 

manière passive. La plage de rotation décrite par Wilson est représentée en noir sur le 

graphique. On remarque que les résultats de Wilson sont très variables d’un genou à l’autre. 

On remarque aussi l’absence de point d’inflexion sur la courbe publiée dans l’article de 

Wilson [86]. Dans un autre article, Wilson [85] présente une modélisation du genou. A partir 

de cette modélisation, Wilson trace d’autres courbes mettant en parallèle les résultats 

expérimentaux à partir des genoux cadavériques et les résultats de son modèle. La 

modélisation fait apparaître un point d’inflexion dans la courbe après 20° de flexion comme 

sur le modèle 01-01-2011. 



La courbe ci-dessous est issue de l’article de Wilson [85]. 

 

L’inflexion de la courbe de rotation interne du tibia par rapport au fémur apparaît vers 10° de 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. Le modèle 01-01-2011 voit apparaître un point 

inflexion vers 8° de rotation interne du tibia par rapport au fémur. 

 

Kanisawa [31] compare deux types de reconstruction du LCA. Son étude est réalisée à l’aide 

d’un appareil de fluoroscopie à 10 images par seconde. Les patients effectuent une montée de 

marche de 25cm. Le mouvement relatif du tibia par rapport au fémur est recalculé et tracé. 

 

La forme de la courbe de Kanisawa [31] est différente de celle du modèle. Le point 

d’inflexion est situé vers 50°. L’amplitude de la rotation est plus faible (inférieure à 13°) que 

celle observée avec la modélisation (16°). Ces différences sont dues aux conditions aux 

limites très différentes entre une montée de marche et un mouvement de flexion passive. 



 

Recul du fémur par rapport au tibia (médial et latéral) 

Dans ces articles, Eckhoff [16] [17] [18], décrit les centres de cylindres anatomiques. Eckhoff 

[16] [17] [18] construit un cylindre médial correspondant au mieux à la surface postérieure et 

distale du condyle médial. De manière identique, il construit un cylindre latéral correspondant 

au mieux à la surface postérieure et distale du condyle latéral. 

 

Les axes de ces cylindres ont pour principal intérêt de ne pas se translater dans le cas d’un 

mouvement de flexion avec glissement sans roulement. Ces axes sont donc choisis pour 

décrire le recul du fémur sur le tibia lors de mouvements de flexion. 

Pour cela, il a fallu construire les axes d’Eckhoff sur le modèle. La construction de ces axes a 

commencé par la coupe virtuelle du fémur suivant son plan sagittal pour séparer le condyle 

médial du condyle latéral. 

 

Plan sagittal 



Ensuite, sur chacun des condyles, les points les plus distaux et les points les plus postérieurs 

ont été repérés. 

 

A partir de ces points et des tangentes aux condyles, un premier centre temporaire a été créé. 

Ce centre temporaire a permis de définir une plage angulaire de points influents dans la 

construction des cercles des moindres carrés. La plage angulaire de 20° à 120° correspond à la 

plage où les condyles sont « cylindriques » d’après Eckhoff. 

 

Sur l’arc de condyle défini, une centaine de points a été digitalisée. 

 

A partir de cette centaine de points, un cercle des moindres carrées est calculé ainsi que son 

centre. La méthode décrite permet de trouver le centre du cercle médial et le centre du cercle 

latéral. 

Point le plus 

distal du condyle 

Point le plus 

postérieur du condyle 

Centre temporaire 



Le tableau ci-dessous présente le résultat de cette méthode et l’écart maximum calculé par 

rapport au cercle parfait (les données du tableau sont en mm).  

 
X Y Z Rayon Ecart max 

Condyle médial  34,29 -0,90 -413,46 22,65 0,63 

Condyle latéral  -13,98 2,28 -411,62 19,91 0,43 

 

L’écart maximum est inférieur à 0.7 mm pour les deux condyles. L’approximation d’Eckhoff 

est tout à fait acceptable pour le modèle utilisé. On remarque aussi que les rayons des 

condyles médial et latéral sont sensiblement différents : écart de 2.74mm soit 12%. 

 

La courbe ci-dessous représente le recul du fémur par rapport au tibia séparé par 

compartiment. Le compartiment médial est représenté de couleur rouge. Le compartiment 

latéral est représenté de couleur bleue. 
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Le recul est respectivement de 9mm et 18mm pour le compartiment médial et le 

compartiment latéral. 



A partir de l’imagerie et de la dissection de 24 genoux, Iwaki [26] trace les trajectoires des 

points de contact.  

 

Le recul du compartiment médial entre -5° et 120° est de 29mm-21mm=8mm. 

Le recul du compartiment latéral entre -5° et 120° est de 31mm-8mm=23mm. 

L’amplitude du recul est équivalente à celle observée avec la modélisation. L’amplitude de 

rotation est légèrement supérieure. 

Johal [27] trace aussi les trajectoires des points de contact pendant un mouvement de flexion 

de -5° à 140° : 

 

Le recul du compartiment médial entre -5° et 140° est de 23mm-12mm=11mm. 

Le recul du compartiment latéral entre -5° et 140° est de 28mm-2mm=26mm. 

Les reculs des deux compartiments sont légèrement supérieurs à ceux observés à l’aide du 

modèle. Le tableau ci-dessous compare les différents résultats : 

 Iwaki [26] Johal [27] Modèle au 01 01 2011 

Recul médial 8 mm 11 mm 9 mm 

Recul latéral 23 mm 26 mm 18 mm 

Recul moyen 15.5 mm 18.5 mm 13.5 mm 



Effets sur le LCA 

Les longueurs des faisceaux du LCA sont représentées sur le graphique ci-dessous : 
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Jordan [28] analyse les longueurs des faisceaux du LCA pendant la flexion à l’aide d’un 

système de fluoroscopie. A partir de l’imagerie issue du système de fluoroscopie, une 

reconstruction 3D permet de repositionner le fémur par rapport au tibia et les positions 

relatives des insertions. 

 



 Jordan [28] trace les graphiques ci-dessous. Ces graphiques présentent les longueurs des 

faisceaux antéro-médial et postéro-latéral du LCA pour des angles de flexion discrets. Jordan 

[28] ne semble pas avoir réalisé d’enregistrement continu des angles. 

 

  

Le tableau ci-dessous compare la longueur du faisceau antéro-médial obtenue avec la 

modélisation par rapport à la longueur calculée par Jordan [28] après mesure fluoroscopique. 

 0° 30° 60° 90° 120° 135° 

Jordan [28] 37.5 - 41 48 - 41 37 - 40.5 36 - 39 33 - 36 32 - 35 

Modèle au 01 01 2011 33 33.5 33 32.5 32 32 

 

La variation de longueur est plus faible sur le modèle que dans l’étude fluoroscopique. La 

forme de la courbe est similaire. 

 

Le tableau ci-dessous compare la longueur du faisceau postéro-latéral obtenue avec la 

modélisation par rapport à la longueur calculée par Jordan [28] après mesure fluoroscopique. 

 0° 30° 60° 90° 120° 135° 

Jordan [28] 30 - 33 28 - 31 26 - 30 23 - 27 22 - 25 22 - 25 

Modèle au 01 01 2011 24 22 18.5 16.5 15.5 16 

 

La variation de longueur est très similaire entre le modèle et l’étude fluoroscopique. La forme 

de la courbe est aussi similaire. Seule la longueur initiale est plus courte. 

 

 



Le graphique ci-dessous représente les allongements des trois faisceaux du ligament croisé 

antérieur. Ces allongements sont calculés entre la longueur à vide initiale avant le lancement 

du modèle et la longueur à la position de flexion décrite en abscisse du graphique. 
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Amis [02] analyse les allongements des faisceaux du LCA dans plusieurs configurations de 

flexion. Son montage expérimental permet de mesurer les allongements du LCA à 0°, 60°, 

90° et 120°. 

  

La forme des courbes est similaire pour le faisceau intermédiaire et pour le faisceau postéro-

latéral. Par contre, le faisceau antéro-médial du LCA reste tendu en flexion pour Amis [02] 

alors que ce faisceau est détendu en flexion au-delà de 100° dans notre modèle. 

 



A l’aide d’une jauge de mesure des efforts, Kurosawa [36] a mesuré les allongements dans les 

faisceaux antéro-médial et postéro-latéral du LCA dans le montage ci-dessous : 

  

Les deux graphiques ci-dessous présentent les résultats obtenus avec une charge initiale de 0N 

(trait gras continu). 

 

La forme de la courbe du faisceau postéro-latéral décrite par Kurosawa [36] est similaire à 

celle du modèle. Par contre, le faisceau antéro-médial du LCA reste tendu en flexion pour 

Kurosawa [36] alors que ce faisceau est détendu en flexion au-delà de 100° dans notre 

modèle. 

 

 



Les efforts mesurés par le modèle dans les trois faisceaux du LCA sont représentés sur le 

graphique ci-dessous : 
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Bach [08] analyse aussi la répartition des efforts dans les faisceaux du LCA. Bach [08] ne 

distingue que deux faisceaux : le faisceau antéro-médial et le faisceau postéro-latéral. Le 

graphique ci-dessous décrit la répartition des efforts dans ces deux faisceaux. Les 

pourcentages indiqués en ordonnée sont les pourcentages du maximum mesurable de l’outil 

de mesure. 

  



Rupp [72] mesure l’effort total dans le LCA lors d’un mouvement de flexion. Cette étude 

compare la flexion passive et la flexion active. Les deux vues ci-dessous présentent le 

montage d’essai réalisé par Rupp [72]. 

  

Les courbes ci-dessous représentent la somme des efforts transmis dans les trois faisceaux du 

LCA. Ces courbes ont été enregistrées en flexion passive et active. 

 

La courbe issue de la modélisation ci-dessous représente la somme des efforts transmis dans 

les trois faisceaux du LCA.  
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La courbe obtenue correspond à celle en flexion passive décrite par Rupp [72] à l’exception 

des 20 derniers degrés de flexion. Pour Rupp [72], l’effort devrait augmenter légèrement après 

90°. 

 



La courbe ci-dessous représente la répartition des efforts dans le LCA entre chacun des 

faisceaux. 
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Amis [02] analyse aussi la répartition des efforts dans les faisceaux du LCA. Le graphique ci-

dessous montre que le faisceau postéro-latéral supporte la plus grande partie des efforts avant 

30° et que le faisceau antéro-médial du LCA supporte la plus grande partie des efforts après 

30°.  

 

 



Effets sur le LCP 

La courbe ci-dessous présente la longueur des deux faisceaux du LCP en fonction de l’angle 

de flexion du genou.. 
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La courbe ci-dessous présente les allongements des deux faisceaux du LCP en fonction de 

l’angle de flexion du genou. 
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Dans la même étude que celle présentée pour le LCA, Kurosawa [36] a analysé la variation de 

longueur des faisceaux du LCP. Les deux courbes ci-dessous représentent les allongements 

des faisceaux antéro-latéral et postéro-médial. 

 

La courbe du faisceau antéro-latéral correspond à celle observée par Kurosawa [36]. La 

courbe du faisceau postéro-médial correspond jusqu’à 60° de flexion. Au-delà, le modèle 

observe une mise en tension progressive de ce faisceau et un allongement associé. 

 

La courbe ci-dessous décrit les efforts générés dans les deux faisceaux du ligament croisé 

postérieur. 
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Markolf [53] a étudié le rôle du LCP. Pour cela il mesure les efforts résultants dans le LCP en 

fonction de l’angle de flexion. Markolf [53] effectue la résection individuelle des faisceaux du 

LCP afin de mesurer le rôle de chacun. Les graphiques ci-dessous présentent les efforts dans 

le LCP et dans le LCP avec son faisceau postéro-médial réséqué. 

 

 

Les courbes représentées ci-dessous présentent les résultats du modèle avec et sans résection 

du faisceau postéro-médial. 
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Les courbes d’effort dans le ligament croisé postérieur, en incluant les deux faisceaux ou en 

ne prenant en compte que le faisceau antéro-latéral correspondent aux courbes de Markolf 

[53] sous tiroir antérieur de 10daN. Les courbes sans tiroir antérieur ont la même forme, mais 

les valeurs maximales d’effort sont plus faibles. 

Effets sur le LCM 

Le graphique ci-dessous présente les longueurs des trois faisceaux du ligament collatéral 

médial. 
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A partir de 12 sujets anatomiques, Victor [80], utilise un système optoélectronique et analyse 

la longueur de plusieurs faisceaux ligamentaires. La photo ci-dessous représente son montage 

d’essai : 

 

Les points d’insertions des ligaments sont navigués (enregistrement de la palpation par 

rapport au traceur) et suivis tout au long du mouvement grâce aux traceurs fixés dans le fémur 

et dans le tibia. 



La courbe de longueur des différents faisceaux du ligament collatéral médial peut être tracée 

en calculant la distance entre les insertions proximales fémorales et les insertions distales 

tibiales : 

 

Il est difficile de discerner des différences entre les courbes de la modélisation et celles des 

essais de Victor [80]. 

 

Le graphique ci-dessous présente les allongements des trois faisceaux du ligament collatéral 

médial. 
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Liu [42] décrit les allongements des faisceaux du LCM au cours de la marche. 

 

Les conditions aux limites de la marche sont différentes de celles de la flexion passive. Il n’est 

donc pas possible de comparer les courbes de résultat de Liu [42] avec les résultats issus de la 

modélisation.  

Le graphique ci-dessous présente les efforts transmis dans les trois faisceaux modélisés du 

LCM. 
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Kanamori [30] étudie l’effet de la rupture du LCA sur différentes structures. Il compare les 

efforts transmis dans le LCM avec et sans déficit du LCA. Le graphique ci-dessous présente 

les efforts transmis dans le LCM. Les barres noires correspondent à un mouvement de flexion 

avec un LCA intact et les barres blanches correspondent au même mouvement avec un LCA 

réséqué. 

 

 

Le graphique ci-dessous présente l’effort total transmis dans le LCM issu de la modélisation. 
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La forme de la courbe correspond aux travaux de Kanamori [30] par contre, l’amplitude est 

bien plus importante dans la modélisation. Le ligament est chargé de manière similaire 

pendant les quarante premiers degrés de flexion. Ensuite les faisceaux du modèle supportent 

une charge bien plus importante que celle décrite par Kanamori [30]. Il est possible d’émettre 

une hypothèse sur la position des insertions fémorales du modèle. Ces insertions sont peut-

être légèrement trop antérieures. Les translater en postérieur sur la face médiale du condyle 

médial aurait pour effet de diminuer les efforts en flexion sans trop les modifier en extension. 



Effets sur le LCL 

Le graphique ci-dessous représente l’évolution de la longueur du ligament collatéral latéral 

pendant le mouvement de flexion passive du genou. 
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Les travaux de Victor [80], déjà utilisés pour la validation du ligament collatéral médial sont 

utilisés pour le ligament collatéral latéral. 

 La courbe de longueur du ligament collatéral latéral peut être tracée en calculant la distance 

entre l’insertion fémorale et l’insertion tibiale : 

 

La courbe de longueur du LCL de Victor [80] présente une diminution de longueur 

progressive. La longueur initiale du LCL de la modélisation est inférieure à celle de Victor 

[80]. 



 

Le graphique ci-dessous représente l’allongement du ligament collatéral latéral au cours du 

mouvement de flexion du genou. 
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La diminution de longueur du LCL est de 66mm–58mm= 8mm d’après le graphique de Victor 

[80].   La modélisation présente une diminution de longueur inférieure : 

2.5mm+1.5mm=4mm. 

Le graphique ci-dessous représente l’effort transmis dans le ligament collatéral latéral au 

cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Effets sur la structure poplité 

Le graphique ci-dessous représente la longueur du tendon du muscle poplité et du ligament 

fibulo-poplité au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Le graphique ci-dessous représente la variation de longueur du tendon du muscle poplité et du 

ligament fibulo-poplité au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Watanabe [82] a travaillé sur les élongations du tendon du muscle poplité, du muscle poplité 

et du ligament fibulo-poplité. Il a défini des points particuliers pour mesurer les élongations. 



Le schéma ci-dessous décrit ces points : 

 

Les courbes ci-dessous représentent les allongements de chacun des segments. Cependant, 

aucune ne peut être utilisée pour valider les résultats du modèle. 

          

 



Le graphique ci-dessous représente l’effort transmis le tendon du muscle poplité et dans le 

ligament fibulo-poplité au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Effets sur les structures tendineuses du fascia-lata  

Le graphique ci-dessous représente la longueur du tendon du muscle fascia-lata et des fibres 

de Kaplan au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Le graphique ci-dessous représente la variation de la longueur du tendon du muscle fascia-lata 

et des fibres de Kaplan au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Le graphique ci-dessous représente l’effort transmis dans le tendon du muscle fascia-lata et 

des fibres de Kaplan au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Effets sur le ligament patellaire  

Le graphique ci-dessous représente la longueur du ligament patellaire au cours du mouvement 

de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographique n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Le ligament patellaire est en série avec le quadriceps dans la chaine mécanique de l’appareil 

extenseur. L’appareil extenseur a une constante de raideur faible (3 x 8 N/mm). Il est donc 

logique que l’allongement du ligament patellaire dont la structure est très rigide (2 x 2202 

N/mm) soit très faible. 

Le graphique ci-dessous représente la variation de la longueur du ligament patellaire au cours 

du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Le graphique ci-dessous représente l’effort transmis dans le ligament patellaire au cours du 

mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Le modèle a été très difficile à stabiliser compte tenu de l’aspect très raide du ligament 

patellaire. La constante de raideur du ligament patellaire est de loin la plus importante de 

toutes les structures du modèle. La structure la plus proche en terme de rigidité est le faisceau 

antéro-latéral du LCP (120 N/mm) qui reste 18 fois moins rigide. 

 



Effets sur les ligaments fémoro-patellaires  

Le graphique ci-dessous représente la longueur des ligaments fémoro-patellaires au cours du 

mouvement de flexion du genou. 
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Les travaux de Victor [80], déjà utilisés pour la validation du ligament collatéral médial sont 

utilisés pour le ligament fémoro-patellaire médial. 

La courbe de longueur du ligament fémoro-patellaire médial est représentée ci-dessous : 

  

La courbe de longueur du ligament fémoro-patellaire médial de Victor [80] présente une 

diminution de longueur progressive. La longueur du ligament fémoro-patellaire médial est 

difficilement comparable à celle de Victor [80]. 



Le graphique ci-dessous représente la variation de longueur des ligaments fémoro-patellaires 

au cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. En 

effet, la distinction entre les faisceaux supérieurs et inférieurs des ligaments fémoro-

patellaires est très théorique. 

Le graphique ci-dessous représente l’effort transmis dans les ligaments fémoro-patellaires au 

cours du mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

 



La courbe ci-dessous regroupe les deux faisceaux de chaque structure ligamentaire et présente 

l’effort transmis dans la structure fémoro-patellaire médiale et l’effort transmis dans la 

structure fémoro-patellaire latérale. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

 



 

Effets sur les efforts de contact fémoro-tibiaux et fémoro-patellaires 

Le graphique ci-dessous trace les efforts fémoro-patellaires et fémoro-tibiaux pendant le 

mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

Les travaux de Huberti [25], essaient de quantifier les surfaces de contact fémoro-patellaires 

et les efforts transmis. 

La photo ci-dessous décrit le montage de Huberti [25] : 

 



Huberti [25] obtient la courbe d’effort fémoro-patellaire suivante : 

 

Les valeurs représentées sont bien plus importantes que celles que la modélisation a calculées.  

Les conditions aux limites du montage de Huberti [25] semblent plus sévères que celles de la 

modélisation. La flexion est passive, mais le tibia semble s’incliner. 



Effets sur les efforts dans le muscle quadriceps  

Le graphique ci-dessous trace la longueur du vaste médial, du droit antérieur et du vaste 

latéral pendant le mouvement de flexion du genou. 
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Le graphique ci-dessous trace la variation de longueur du vaste médial, du droit antérieur et 

du vaste latéral pendant le mouvement de flexion du genou.  
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Si le graphique peut paraitre semblable aux autres, il faut noter l’amplitude de la variation de 

longueur. Cette amplitude est bien plus importante que les autres structures (plus de 60mm). 

Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Le graphique ci-dessous trace l’effort transmis dans le vaste médial, le droit antérieur et le 

vaste latéral pendant le mouvement de flexion du genou. 
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Rupp [71] a mesuré l’effort exercé dans le quadriceps lors d’un mouvement de flexion retenu  

par le quadriceps. L’effort est de 400N en extension et descend jusqu’à 0N à 90°. 

 

L’effort mesuré dans la simulation est principalement limité par la loi de comportement. En 

effet, pour un allongement supérieur à 16mm, l’effort est limité à 51N par faisceau soit 153N 

pour l’ensemble du quadriceps. Cette valeur correspond approximativement au palier des 

travaux de Rupp [72] observé entre 30° et 50° de flexion. 

 



Effets sur les efforts dans le muscle poplité 

Le graphique ci-dessous trace la longueur des trois faisceaux du muscle poplité pendant le 

mouvement de flexion du genou. 
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Le graphique ci-dessous trace la variation de longueur des trois faisceaux du muscle poplité 

pendant le mouvement de flexion du genou. 

Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 
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Aucune courbe issue de la bibliographique n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

 



Le graphique ci-dessous trace l’effort transmis dans les trois faisceaux du muscle poplité 

pendant le mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 



Effets sur les efforts dans le muscle Fascia-lata 

Le graphique ci-dessous trace la longueur du muscle Fascia-lata pendant le mouvement de 

flexion du genou. 
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Le graphique ci-dessous trace la variation de longueur du muscle Fascia-lata pendant le 

mouvement de flexion du genou. 

Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

 



Le graphique ci-dessous trace l’effort transmis dans le muscle Fascia-lata pendant le 

mouvement de flexion du genou. 
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Aucune courbe issue de la bibliographie n’a été trouvée pour permettre une comparaison. 

 



Quatrième partie : 

Influence des paramètres 



 

Méthodologie utilisée 

L’objectif est d’observer l’influence de différents paramètres sur la cinématique du genou et 

sur les efforts transmis dans les ligaments et dans les contacts. Le modèle 01-01-2011 est 

utilisé comme modèle de référence. Les tensions des ligaments ont été modifiées par rapport 

aux tensions initiales du modèle 01-01-2011. Pour chaque ligament et chaque tendon, des 

variations de longueurs initiales sont réalisées. Les ligaments et tendons ont été tendus et 

détendus. La convention de signe suivante a été utilisée. Une augmentation de la tension 

initiale a été notée de manière positive. Une diminution de la tension initiale a été notée de 

manière négative. 

Tous les ligaments et tendons du modèle ont été raccourcis (augmentation de la tension 

initiale) et détendus (diminution de la tension initiale). 

L’influence des ligaments et tendons a été évaluée dans la globalité et par faisceau. 

Lorsque l’influence d’un ligament ou d’un tendon est évaluée dans la globalité, tous les 

faisceaux du ligament ont été allongés ou détendus de la même valeur millimétrique : 1mm et 

2mm. 

Lorsque l’influence d’un seul faisceau a été évaluée, seul le faisceau considéré a été allongé 

ou détendu de 2mm et 4mm. 

 



Influence du LCA 

Le rôle du LCA est analysé tout d’abord dans sa globalité puis détaillé faisceau par faisceau. 

Influence du LCA (dans sa globalité : trois faisceaux ensemble) 

Les faisceaux du LCA relient les insertions proximales situées sur la face médiale du condyle 

latéral et les insertions distales situées en avant du massif des épines tibiales. La direction 

globale des trois faisceaux s’oppose à une avancée relative du tibia par rapport au fémur.  

 

L’influence du LCA sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le 

modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits 

précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-médial 

Faisceau 

intermédiaire 

Faisceau 

postéro-latéral 

Modèle 11-03-2011 0.5 mm 1 mm 1 mm 

Modèle 12-03-2011 1.5 mm 2 mm 2 mm 

Modèle 01-01-2011 2.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 13-03-2011 3.5 mm 4 mm 4 mm 

Modèle 14-03-2011 4.5 mm 5 mm 5 mm 

 

La tension du LCA a globalement un effet important d’avancée du fémur par rapport au tibia 

et un effet modéré de rotation externe du tibia par rapport au fémur. 



0

5

10

15

20

25

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130

R
o
ta
ti
o
n
 in
te
rn
e
 d
u
 t
ib
ia
 p
a
r 
ra
p
p
o
rt
 a
u
 f
é
m
u
r 
(d
e
g
ré
s)

Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du LCA

LCA : 1mm

LCA : 2mm

LCA : 3mm

LCA : 4mm

LCA : 5mm

 

Une variation de la tension du LCA de 4mm a pour effet un écart maximum de rotation du 

tibia par rapport au fémur de 4.5°. Ce maximum est atteint entre 15° et 20° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 0° à 38°, la tension du LCA diminue la rotation interne du tibia par 

rapport au fémur. Sur la plage de 38° à 75°, la tension du LCA augmente faiblement la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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La variation de la tension du LCA de 4mm a aussi pour effet un écart maximum de recul du 

fémur par rapport au tibia de 4,8mm. Cet écart est quasiment constant pendant les 40 premiers 

degrés de flexion. Au-delà de 40°, l’effet du LCA diminue jusqu’à 1°.  



Influence du faisceau antéro-médial du LCA 

Le faisceau antéro-médial du LCA relie l’insertion proximale la plus antérieure et la plus 

médiale sur la face médiale du condyle latéral et l’insertion distale la plus antérieure et la plus 

médiale située en avant du massif des épines tibiales. 

 

L’influence du faisceau antéro-médial du LCA sur la cinématique du genou a été observée à 

l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle 

ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de 

ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-médial 

Faisceau 

intermédiaire 

Faisceau 

postéro-latéral 

Modèle 02-01-2011 -1.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 03-01-2011 0.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 01-01-2011 2.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 04-01-2011 4.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 05-01-2011 6.5 mm 3 mm 3 mm 

 

La tension du faisceau antéro-médial du LCA a globalement un effet important d’avancée du 

fémur par rapport au tibia et un effet modéré de rotation externe du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du faisceau antéro-médial du LCA

LCA antéro-médial : -1,5mm

LCA antéro-médial : 0,5mm

LCA antéro-médial : 2,5mm

LCA antéro-médial : 4,5mm

LCA antéro-médial : 6,5mm

  

Une variation de la tension du faisceau antéro-médial du LCA de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 2,4°. Ce maximum est atteint entre 20° 

et 25° de flexion.  

Sur la plage de flexion de 0° à 40°, la tension du faisceau antéro-médial du LCA diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur.  
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La variation de la tension du faisceau antéro-médial du LCA de 8mm a aussi pour effet une 

avancée du fémur par rapport au tibia. L’écart maximum est de 4,4mm. Cet écart est 

quasiment constant pendant les 70 premiers degrés de flexion. Au-delà de 70°, l’effet du 

faisceau antéro-médial diminue de moitié. 

 



Influence du faisceau intermédiaire du LCA 

Le faisceau intermédiaire du LCA relie l’insertion proximale médiane sur la face médiale du 

condyle latéral et l’insertion distale médiane située en avant du massif des épines tibiales. 

 

L’influence du faisceau intermédiaire du LCA sur la cinématique du genou a été observée à 

l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle 

ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de 

ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-médial 

Faisceau 

intermédiaire 

Faisceau 

postéro-latéral 

Modèle 06-01-2011 2.5 mm -1 mm 3 mm 

Modèle 07-01-2011 2.5 mm 1 mm 3 mm 

Modèle 01-01-2011 2.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 08-01-2011 2.5 mm 5 mm 3 mm 

Modèle 09-01-2011 2.5 mm 7 mm 3 mm 

 

La tension du faisceau intermédiaire du LCA a globalement un effet modéré d’avancée du 

fémur par rapport au tibia et un faible effet de rotation externe du tibia par rapport au fémur. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du faisceau intermédiaire du LCA

LCA intermédiaire : -1mm

LCA intermédiaire : 1mm

LCA intermédiaire : 3mm

LCA intermédiaire : 5mm

LCA intermédiaire : 7mm

 

Une variation de la tension du faisceau intermédiaire du LCA de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 2,2°. Ce maximum est atteint entre 20° 

et 25° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 0° à 40°, la tension du faisceau intermédiaire du LCA diminue 

légèrement la rotation interne du tibia par rapport au fémur.  
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La variation de la tension du faisceau intermédiaire du LCA de 8mm a aussi pour effet une 

avancée du fémur par rapport au tibia. L’écart maximum est de 3.1mm. Cet écart est 

maximum vers 20° de flexion et diminue jusqu’à la flexion maximale du genou. 



Influence du faisceau postéro-latéral du LCA 

Le faisceau postéro-latéral du LCA relie l’insertion proximale la plus postérieure et la plus 

latérale sur la face médiale du condyle latéral et l’insertion distale la plus postérieure et la plus 

latérale située en avant du massif des épines tibiales. 

 

L’influence du faisceau postéro-médial du LCA sur la cinématique du genou a été observée à 

l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle 

ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de 

ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-médial 

Faisceau 

intermédiaire 

Faisceau 

postéro-latéral 

Modèle 10-01-2011 2.5 mm 3 mm -1 mm 

Modèle 11-01-2011 2.5 mm 3 mm 1 mm 

Modèle 01-01-2011 2.5 mm 3 mm 3 mm 

Modèle 12-01-2011 2.5 mm 3 mm 5 mm 

Modèle 13-01-2011 2.5 mm 3 mm 7 mm 

 

La tension du faisceau postéro-latéral du LCA a globalement un effet modéré d’avancée du 

fémur par rapport au tibia et un effet modéré de rotation externe du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du faisceau postéro-latéral du LCA

LCA postéro-latéral : -1mm

LCA postéro-latéral : 1mm

LCA postéro-latéral : 3mm

LCA postéro-latéral : 5mm

LCA postéro-latéral : 7mm

 

Une variation de la tension du faisceau postéro-latéral du LCA de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 4.3°. Ce maximum est atteint entre 20° 

et 25° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 0° à 50°, la tension du faisceau postéro-latéral du LCA diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur.  
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La variation de la tension du faisceau postéro-latéral du LCA de 8mm a aussi pour effet une 

avancée du fémur par rapport au tibia. L’écart maximum est de 3.4mm. Cet écart est 

maximum vers 15° de flexion et diminue jusqu’à 68° de flexion. Au-delà de 68° de flexion, 

l’écart est nul. 



Influence du LCP 

Le rôle du LCP est analysé tout d’abord dans sa globalité puis détaillé faisceau par faisceau. 

Influence du LCP (deux faisceaux ensemble) 

Les faisceaux du LCP relient les insertions proximales situées sur la face latérale du condyle 

médial et les insertions distales situées sur la surface rétro-spinale au milieu du plateau tibial. 

La direction globale des deux faisceaux s’oppose à un recul relatif du tibia par rapport au 

fémur.  

 

L’influence du LCP sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le 

modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits 

précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-latéral 

Faisceau 

postéro-médial 

Modèle 15-03-2011 -6.5 mm -3 mm 

Modèle 16-03-2011 -5.5 mm -2 mm 

Modèle 01-01-2011 -4.5 mm -1 mm 

Modèle 17-03-2011 -3.5 mm 0 mm 

Modèle 18-03-2011 -2.5 mm 1 mm 

 

La tension du LCP a globalement un effet important de rotation externe du tibia par rapport au 

fémur et un effet important de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension du LCP

LCP : -4,5mm

LCP : -3,5mm

LCP : -2,5mm

LCP : -1,5mm

LCP : -0,5mm

 

Une variation de la tension du LCP de 4mm a pour effet un écart maximum de rotation du 

tibia par rapport au fémur de 2.4°. Ce maximum est quasiment constant tout au long du 

mouvement de flexion du genou. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du LCP diminue la rotation interne du tibia par 

rapport au fémur.  
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La variation de la tension du LCP de 4mm a aussi pour effet un recul du fémur par rapport au 

tibia. L’écart maximum est de 4,0mm. Cet écart est inférieur à 1° pendant les 40 premiers 

degrés de flexion. Au-delà de 40°, l’effet du LCP augmente jusqu’à son maximum. 



Influence du faisceau antéro-latéral du LCP 

Le faisceau antéro-latéral du LCP relie l’insertion proximale la plus antérieure et la plus 

latérale située sur la face latérale du condyle médial et l’insertion distale la plus antérieure et 

la plus latérale située sur la surface rétro-spinale au milieu du plateau tibial.  

 

L’influence du faisceau antéro-latéral du LCP sur la cinématique du genou a été observée à 

l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle 

ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de 

ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-latéral 

Faisceau 

postéro-médial 

Modèle 14-01-2011 -8.5 mm -1 mm 

Modèle 15-01-2011 -6.5 mm -1 mm 

Modèle 01-01-2011 -4.5 mm -1 mm 

Modèle 16-01-2011 -2.5 mm -1 mm 

Modèle 17-01-2011 -0.5 mm -1 mm 

 

La tension du faisceau antéro-latéral du LCP a globalement un effet modéré de rotation 

externe du tibia par rapport au fémur et un effet modéré de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du faisceau antéro-latéral du LCP

LCP antéro-latéral : -8,5mm

LCP antéro-latéral : -6,5mm

LCP antéro-latéral : -4,5mm

LCP antéro-latéral : -2,5mm

LCP antéro-latéral : -0,5mm

 

Une variation de la tension du faisceau antéro-latéral du LCP de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 2.7°. Ce maximum est atteint entre 50° 

et 60° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau antéro-latéral du LCP diminue la rotation 

interne du tibia par rapport au fémur.  
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Effets de la pré-tension du faisceau antéro-latéral du LCP

LCP antéro-latéral : -8,5mm
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LCP antéro-latéral : -4,5mm

LCP antéro-latéral : -2,5mm

LCP antéro-latéral : -0,5mm

 

La variation de la tension du faisceau antéro-latéral du LCP de 8mm a aussi pour effet un 

recul du fémur par rapport au tibia. L’écart maximum est de 3.1mm. Cet écart est maximum 

entre 90° et 100° de flexion. 



Influence du faisceau postéro-médial du LCP 

Le faisceau postéro-médial du LCP relie l’insertion proximale la plus postérieure et la plus 

médiale située sur la face latérale du condyle médial et l’insertion distale la plus postérieure et 

la plus médiale située sur la surface rétro-spinale au milieu du plateau tibial. 

 

L’influence du faisceau postéro-médial du LCP sur la cinématique du genou a été observée à 

l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle 

ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de 

ce modèle : 

 Faisceau 

antéro-latéral 

Faisceau 

postéro-médial 

Modèle 18-01-2011 -4.5 mm -5 mm 

Modèle 19-01-2011 -4.5 mm -3 mm 

Modèle 01-01-2011 -4.5 mm -1 mm 

Modèle 20-01-2011 -4.5 mm 1 mm 

Modèle 21-01-2011 -4.5 mm 3 mm 

 

La tension du faisceau postéro-médial du LCP a globalement un effet important de rotation 

externe du tibia par rapport au fémur et un effet modéré de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du faisceau postéro-médial du LCP

LCP postéro-médial : -5mm

LCP postéro-médial : -3mm

LCP postéro-médial : -1mm

LCP postéro-médial : 1mm

LCP postéro-médial : 3mm

 

Une variation de la tension du faisceau postéro-médial du LCP de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 5.2°. Ce maximum est atteint entre 20° 

et 30° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau postéro-médial du LCP diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur.  
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LCP antéro-latéral : -2,5mm
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La variation de la tension du faisceau postéro-médial du LCP de 8mm a aussi pour effet un 

recul du fémur par rapport au tibia. L’écart maximum est de 3.1mm. Cet écart est croissant 

jusqu’à 130° de flexion. 



Influence du LCM 

Le rôle du LCM est analysé tout d’abord dans sa globalité puis détaillé faisceau par faisceau. 

Influence du LCM (trois faisceaux ensemble) 

Les faisceaux du LCM relient les insertions proximales situées proches de l’épicondyle 

médial et les insertions distales situées à deux niveaux sur le tibia. Les insertions tibiales des 

faisceaux superficiels du LCM sont proximales (environ 2cm sous l’interligne articulaire), 

alors que l’insertion tibiale du faisceau profond du LCM est plus distale (environ 7cm sous 

l’interligne). 

   

L’influence du LCM sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le 

modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits 

précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau profond Faisceau superficiel 

antérieur 

Faisceau superficiel 

postérieur 

Modèle 19-03-2011 -3 mm -3.5 mm -2 mm 

Modèle 20-03-2011 -2 mm -2.5 mm -1 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 21-03-2011 0 mm -0.5 mm 1 mm 

Modèle 22-03-2011 1 mm 0.5 mm 2 mm 

 

La tension du LCM a globalement un effet important de rotation externe du tibia par rapport 

au fémur et un effet modéré de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du LCM

LCM : -3mm

LCM : -2mm

LCM : -1mm

LCM : 0mm

LCM : 1mm

 

Une variation de la tension du LCM de 4mm a pour effet un écart maximum de rotation du 

tibia par rapport au fémur de 5.2°. Ce maximum est atteint entre 20° et 30° de flexion et 

diminue après 30° de flexion pour devenir nul à partir de 110° de flexion du genou. 

Sur la plage de flexion de 0° à 110°, la tension du LCM diminue la rotation interne du tibia 

par rapport au fémur.  
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La variation de la tension du LCM de 4mm augmente le recul du fémur par rapport au tibia 

sur la plage de flexion de 0° à 69° et diminue faiblement le recul du fémur par rapport au tibia 

sur la plage de flexion de 69° à 130°. L’avancée relative maximum est de 1.5mm et le recul 

relatif maximum est de 1.1mm.  



Influence du faisceau profond du LCM 

Le faisceau profond du LCM relie l’insertion proximale située proche de l’épicondyle médial 

et l’insertion distale située sur le tibia environ 7cm sous l’interligne articulaire. 

   

L’influence du faisceau profond du LCM sur la cinématique du genou a été observée à l’aide 

de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été 

décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce 

modèle : 

 Faisceau profond Faisceau superficiel 

antérieur 

Faisceau superficiel 

postérieur 

Modèle 22-01-2011 -5 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 23-01-2011 -3 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 24-01-2011 1 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 25-01-2011 3 mm -1.5 mm 0 mm 

 

La tension du faisceau profond du LCM a globalement un effet important de rotation externe 

du tibia par rapport au fémur et un faible effet de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension du faisceau profond du LCM

LCM profond : -5mm

LCM profond : -3mm

LCM profond : -1mm

LCM profond : 1mm

LCM profond : 3mm

 

Une variation de la tension du faisceau profond du LCM de 8mm a pour effet un écart 

maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 4,5°. Ce maximum est atteint entre 20° 

et 30° de flexion et diminue après 30° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau profond du LCM diminue la rotation 

interne du tibia par rapport au fémur.  
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La variation de la tension du faisceau profond du LCM de 8mm augmente faiblement le recul 

du fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 0° à 84°. Le recul relatif maximum est 

de 1.0mm.  



Influence du faisceau superficiel antérieur du LCM 

Le faisceau superficiel antérieur du LCM relie l’insertion proximale située proche de 

l’épicondyle médial et l’insertion distale située sur le tibia environ 2cm sous l’interligne 

articulaire. 

   

L’influence du faisceau superficiel antérieur du LCM sur la cinématique du genou a été 

observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de 

ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à 

partir de ce modèle : 

 Faisceau profond Faisceau superficiel 

antérieur 

Faisceau superficiel 

postérieur 

Modèle 26-01-2011 -1 mm -5.5 mm 0 mm 

Modèle 27-01-2011 -1 mm -3.5 mm 0 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 28-01-2011 -1 mm 0.5 mm 0 mm 

Modèle 29-01-2011 -1 mm 1.5 mm 0 mm 

 

La tension du faisceau superficiel antérieur du LCM a globalement un effet modéré de 

rotation interne du tibia par rapport au fémur et un faible effet d’avancée du fémur par rapport 

au tibia. 
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Effets de la pré-tension du faisceau superficiel antérieur du LCM

LCM superficiel antérieur : -5,5mm

LCM superficiel antérieur : -3,5mm

LCM superficiel antérieur : -1,5mm

LCM superficiel antérieur : 0,5mm

LCM superficiel antérieur : 2,5mm

 

Une variation de la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM de 8mm a pour effet un 

écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 2,4°. Ce maximum est atteint vers 

92° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur.  
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Effets de la pré-tension du faisceau superficiel antérieur du LCM
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LCM superficiel antérieur : 0,5mm

LCM superficiel antérieur : 2,5mm

 

La variation de la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM de 8mm diminue 

faiblement le recul du fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 30° à 130°. Le 

recul relatif maximum est de 1.2mm.  



Influence du faisceau superficiel postérieur du LCM 

Le faisceau superficiel postérieur du LCM relie l’insertion proximale située proche de 

l’épicondyle médial et l’insertion distale située sur le tibia environ 2cm sous l’interligne 

articulaire. 

 

   

L’influence du faisceau superficiel postérieur du LCM sur la cinématique du genou a été 

observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de 

ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à 

partir de ce modèle : 

 Faisceau profond Faisceau superficiel 

antérieur 

Faisceau superficiel 

postérieur 

Modèle 30-01-2011 -1 mm -1.5 mm -4 mm 

Modèle 31-01-2011 -1 mm -1.5 mm -2 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm -1.5 mm 0 mm 

Modèle 01-02-2011 -1 mm -1.5 mm 2 mm 

Modèle 02-02-2011 -1 mm -1.5 mm 4 mm 

 

La tension du faisceau superficiel postérieur du LCM a globalement un effet important de 

rotation externe du tibia par rapport au fémur et un faible effet de recul du fémur par rapport 

au tibia. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du faisceau superficiel postérieur du LCM

LCM superficiel postérieur : -4mm

LCM superficiel postérieur : -2mm

LCM superficiel postérieur : 0mm

LCM superficiel postérieur : 2mm

LCM superficiel postérieur : 4mm

 

Une variation de la tension du faisceau superficiel postérieur du LCM de 8mm a pour effet un 

écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 6,3°. Ce maximum est atteint vers 

entre 20° et 30° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du faisceau superficiel postérieur du LCM

LCM superficiel postérieur : -4mm

LCM superficiel postérieur : -2mm

LCM superficiel postérieur : 0mm

LCM superficiel postérieur : 2mm

LCM superficiel postérieur : 4mm

 

La variation de la tension du faisceau superficiel postérieur du LCM de 8mm augmente 

faiblement le recul du fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 0° à 96°. Le recul 

relatif maximum est de 1.6mm.  



Influence du LCL 

Le LCL relie l’insertion proximale située en arrière de l’épicondyle latéral et l’insertion 

distale située sur la tête de la fibula. 

 

L’influence du LCL sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le 

modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits 

précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau principal 

Modèle 03-02-2011 -3 mm 

Modèle 04-02-2011 -2 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm 

Modèle 05-02-2011 0 mm 

Modèle 06-02-2011 1 mm 

 

La tension du LCL a globalement un effet important de rotation interne du tibia par rapport au 

fémur et un effet modéré de recul du fémur par rapport au tibia. 

 

Une variation de la tension du faisceau superficiel postérieur du LCM de 8mm a pour effet un 

écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 6,3°. Ce maximum est atteint vers 

92° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM diminue la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du LCL

LCL : 0mm

LCL : 2mm

LCL : 4mm

LCL : 6mm
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Une variation de la tension du LCL de 4mm a pour effet un écart maximum de rotation du 

tibia par rapport au fémur de 9,4°. Ce maximum est atteint dés les premiers degrés de flexion. 

Sur la plage de flexion de 0° à 99°, la tension du faisceau superficiel antérieur du LCM 

augmente la rotation interne du tibia par rapport au fémur. Après 99° de flexion, la tension du 

faisceau superficiel antérieur du LCM diminue faiblement la rotation interne du tibia par 

rapport au fémur. 
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La variation de la tension du LCL de 4mm augmente le recul du fémur par rapport au tibia sur 

toute la plage de flexion. Le recul relatif maximum est de 2mm. Ce maximum est atteint dés 

les premiers degrés de flexion. 



Influence du tendon du muscle poplité 

Le tendon du muscle poplité relie l’insertion proximale située plus distale et en avant de 

l’épicondyle latéral, proche du cartilage et l’insertion distale qui se connecte aux trois 

faisceaux qui modélisent le muscle poplité. 

 

L’influence du tendon du muscle poplité sur la cinématique du genou a été observée à l’aide 

de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été 

décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce 

modèle : 

 Faisceau principal 

Modèle 07-02-2011 -5 mm 

Modèle 08-02-2011 -3 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm 

Modèle 09-02-2011 1 mm 

Modèle 10-02-2011 3 mm 

 

La tension du tendon poplité a globalement un effet important de rotation interne du tibia par 

rapport au fémur et un faible effet de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension du tendon poplité

Tendon poplité : -5mm

Tendon poplité : -3mm

Tendon poplité : -1mm

Tendon poplité : 1mm

Tendon poplité : 3mm

 

Une variation de la tension du tendon poplité de 8mm a pour effet un écart maximum de 

rotation du tibia par rapport au fémur de 6,5°. Ce maximum est atteint pour des grandes 

amplitudes de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du tendon poplité augmente la rotation interne du tibia 

par rapport au fémur. 
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Tendon poplité : 3mm

 

La variation de la tension du tendon poplité de 8mm augmente faiblement le recul du fémur 

par rapport au tibia sur la plage de flexion de 25° à 130°. Le recul relatif maximum est de 

1,8mm. Ce maximum est atteint pour des grandes amplitudes de flexion. 



Influence du ligament fibulo-poplité 

Le ligament fibulo-poplité relie l’insertion proximale située sur l’extrémité distale du tendon 

du muscle poplité et l’insertion distale sur la tête de la fibula. 

 

L’influence du ligament fibulo-poplité sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de 

cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été 

décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce 

modèle : 

 Faisceau principal 

Modèle 11-02-2011 -5 mm 

Modèle 12-02-2011 -3 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm 

Modèle 13-02-2011 1 mm 

Modèle 14-02-2011 3 mm 

 

La tension du ligament fibulo-poplité a globalement un effet modéré de rotation interne du 

tibia par rapport au fémur et un faible effet de recul du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension du ligament fibulo-poplité

Ligament fibulo-poplité : -5mm

Ligament fibulo-poplité : -3mm

Ligament fibulo-poplité : -1mm

Ligament fibulo-poplité : 1mm

Ligament fibulo-poplité : 3mm

 

Une variation de la tension du ligament fibulo-poplité de 8mm a pour effet un écart maximum 

de rotation du tibia par rapport au fémur de 3,1°. Ce maximum est atteint à 88° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 27° à 130°, la tension du ligament fibulo-poplité augmente la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Ligament fibulo-poplité : -1mm

Ligament fibulo-poplité : 1mm
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La variation de la tension du ligament fibulo-poplité de 8mm augmente faiblement le recul du 

fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 25° à 130°. Le recul relatif maximum est 

de 1,8mm. Ce maximum est atteint pour des grandes amplitudes de flexion. 



Influence du tendon du Fascia-lata 

Le tendon du fascia lata relie l’insertion proximale située sur l’extrémité distale du muscle du 

Fascia-lata et l’insertion distale située sur le tubercule de Gerdy. 

 

L’influence du tendon du Fascia-lata sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de 

cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été 

décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce 

modèle : 

 Faisceau principal 

Modèle 15-02-2011 -4 mm 

Modèle 16-02-2011 -2 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm 

Modèle 17-02-2011 2 mm 

Modèle 18-02-2011 4 mm 

 

La tension du tendon du Fascia-lata a globalement un effet important de rotation externe du 

tibia par rapport au fémur et un faible effet d’avancée du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension du tendon du Fascia-lata

Tendon du Fascia-lata : -4mm

Tendon du Fascia-lata : -2mm

Tendon du Fascia-lata : 0mm

Tendon du Fascia-lata : 2mm

Tendon du Fascia-lata : 4mm

 

Une variation de la tension du tendon du Fascia-lata de 8mm a pour effet un écart maximum 

de rotation du tibia par rapport au fémur de 4,3°. Ce maximum est atteint à 89° de flexion. 

Sur toute la plage de flexion, la tension du tendon du Fascia-lata augmente fortement la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Tendon du Fascia-lata : 2mm
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La variation de la tension du tendon du Fascia-lata de 8mm diminue faiblement le recul du 

fémur par rapport au tibia sur toute la plage de flexion. L’avancée relative maximum est de 

0,9mm. Ce maximum est atteint à 122° de flexion. 



Influence des fibres de Kaplan 

Les fibres de Kaplan relient l’insertion proximale située plus haut et plus proximale que 

l’épicondyle latéral et l’insertion distale du muscle du Fascia-lata. 

 

L’influence des fibres de Kaplan sur la cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq 

modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits 

précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau principal 

Modèle 15-02-2011 -4 mm 

Modèle 16-02-2011 -2 mm 

Modèle 01-01-2011 -1 mm 

Modèle 17-02-2011 2 mm 

Modèle 18-02-2011 4 mm 

 

La tension des fibres de Kaplan a globalement un effet important de rotation externe du tibia 

par rapport au fémur et un faible effet d’avancée du fémur par rapport au tibia. 
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Effets de la pré-tension des fibres de Kaplan

Fibres de Kaplan : -4mm

Fibres de Kaplan : -2mm

Fibres de Kaplan : 0mm

Fibres de Kaplan : 2mm

Fibres de Kaplan : 4mm

 

Une variation de la tension des fibres de Kaplan 8mm a pour effet un écart maximum de 

rotation du tibia par rapport au fémur de 4,1°. Ce maximum est atteint à 117° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 10° à 130°, la tension des fibres de Kaplan augmente fortement la 

rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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La variation de la tension des fibres de Kaplan de 8mm diminue faiblement le recul du fémur 

par rapport au tibia sur toute la plage de flexion. L’avancée relative maximum est de 0,9mm. 

Ce maximum est atteint à 109° de flexion. 



Influence du ligament fémoro-patellaire médial (MPFL) 

Le rôle de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale est analysé tout d’abord dans sa 

globalité puis détaillé faisceau par faisceau. 

Influence du ligament fémoro-patellaire médial (deux faisceaux ensemble) 

Les faisceaux du ligament fémoro-patellaire médial relient les insertions proximales situées 

sur la face médiale du condyle médial et les insertions distales situées sur le bord médial de la 

patella. 

   

L’influence de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale sur la cinématique du 

genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les 

résultats de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les 

variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 23-03-2011 4 mm 4 mm 

Modèle 24-03-2011 5 mm 5 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 25-03-2011 7 mm 7 mm 

Modèle 26-03-2011 8 mm 8 mm 

 

La tension de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale (MPFL) a globalement un 

faible effet de rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire médial (MPFL)

MPFL : 4mm
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MPFL : 7mm
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Une variation de la tension de la structure fémoro-patellaire médiale (MPFL) de 4mm a pour 

effet un écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 0,4°. Cet effet est 

négligeable. 

La structure n’ayant pas d’insertion tibiale, il est logique qu’elle n’est quasiment pas 

d’influence sur l’articulation fémoro-tibiale. 
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La variation de tension de la structure fémoro-patellaire médiale (MPFL) de 4mm n’a aucun 

effet significatif sur le recul du fémur par rapport au tibia. 



Influence du faisceau supérieur du ligament fémoro-patellaire médial 

Le faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale relie l’insertion 

proximale située sur la face médiale du condyle médial et l’insertion distale située sur le bord 

médial supérieur de la patella. 

   

L’influence du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale sur la 

cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de 

référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous 

décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 23-02-2011 2 mm 6 mm 

Modèle 24-02-2011 4 mm 6 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 25-02-2011 8 mm 6 mm 

Modèle 26-02-2011 10 mm 6 mm 

 

La tension du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire médiale a 

globalement un faible effet de rotation externe du tibia par rapport au fémur. 
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Flexion (degrés)

Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire médial supérieur

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

10mm

 

Une variation de tension du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

médiale de 8mm a pour effet un écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 

0,5°. Cet effet est négligeable. 

La structure n’ayant pas d’insertion tibiale, il est logique qu’elle n’est quasiment pas 

d’influence sur l’articulation fémoro-tibiale. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire médial supérieur

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire médial supérieur : 

10mm

 

La variation de tension du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

médiale de 8mm n’a aucun effet significatif sur le recul du fémur par rapport au tibia. 



Influence du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire médial 

Le faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire médial relie l’insertion proximale située 

sur la face médiale du condyle médial et l’insertion distale située sur le bord médial inférieur 

de la patella. 

   

L’influence du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire médial sur la cinématique du 

genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les 

résultats de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les 

variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 27-02-2011 6 mm 2 mm 

Modèle 28-02-2011 6 mm 4 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 01-03-2011 6 mm 8 mm 

Modèle 02-03-2011 6 mm 10 mm 

 

La tension du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire médial a globalement un faible 

effet de rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire médial inférieur

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

10mm

 

Une variation de tension du faisceau inférieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

médiale de 8mm a pour effet un écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 

0,6°. Cet effet est négligeable. 

La structure n’ayant pas d’insertion tibiale, il est logique qu’elle n’est quasiment pas 

d’influence sur l’articulation fémoro-tibiale. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire médial inférieur

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire médial inférieur : 

10mm

 

La variation de tension du faisceau inférieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

médiale de 8mm n’a aucun effet significatif sur le recul du fémur par rapport au tibia. 

  



Influence du ligament fémoro-patellaire latéral (LPFL) 

Le rôle de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale est analysé tout d’abord dans sa 

globalité puis détaillé faisceau par faisceau. 

Influence du ligament fémoro-patellaire latéral (deux faisceaux ensemble) 

Les faisceaux de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale relient les insertions 

proximales situées sur un renforcement de la capsule et les insertions distales situées sur le 

bord latéral de la patella. La capsule n’étant pas modélisée, les insertions proximales du 

ligament fémoro-patellaire latéral ont été attachées directement sur la face latérale du condyle 

latéral. 

 

L’influence de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale sur la cinématique du genou 

a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les résultats 

de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les variations 

réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 27-03-2011 4 mm 4 mm 

Modèle 28-03-2011 5 mm 5 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 29-03-2011 7 mm 7 mm 

Modèle 30-03-2011 8 mm 8 mm 

 

La tension de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale (LPFL) a globalement un 

effet modéré d’avancée du fémur par rapport au tibia  et un faible effet de rotation externe du 

tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral (LPFL)

LPFL : 4mm

LPFL : 5mm

LPFL : 6mm

LPFL : 7mm

LPFL : 8mm

 

Une variation de la tension de la structure fémoro-patellaire latérale (LPFL) de 4mm a pour 

effet un écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 1,5°.  

Sur la plage de flexion de 40° à 130°, la tension de la structure fémoro-patellaire latérale 

diminue la rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral (LPFL)

LPFL : 4mm

LPFL : 5mm

LPFL : 6mm

LPFL : 7mm

LPFL : 8mm

 

La variation de tension de la structure fémoro-patellaire latérale (LPFL) de 4mm diminue 

faiblement le recul du fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 40° à 130°. 

L’avancée relative maximum est de 0,5mm. Ce maximum est atteint à 130° de flexion.  



Influence du faisceau supérieur du ligament fémoro-patellaire latéral 

Le faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale relie l’insertion 

proximale située sur un renforcement de la capsule et l’insertion distale située sur le bord 

latéral supérieur de la patella. La capsule n’étant pas modélisée, l’insertion proximale du 

faisceau supérieur du ligament fémoro-patellaire latéral a été attachée directement sur la face 

latérale du condyle latéral. 

 

L’influence du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale sur la 

cinématique du genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de 

référence. Les résultats de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous 

décrit les variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 03-03-2011 2 mm 6 mm 

Modèle 04-03-2011 4 mm 6 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 05-03-2011 8 mm 6 mm 

Modèle 06-03-2011 10 mm 6 mm 

 

La tension du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire latérale n’a pas 

d’effet significatif ni sur la rotation du tibia par rapport au fémur, ni sur l’avancée du fémur 

par rapport au tibia. 

 



 

0

5

10

15

20

25

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130

R
o
ta
ti
o
n
 in
te
rn
e
 d
u
 t
ib
ia
 p
a
r 
ra
p
p
o
rt
 a
u
 f
é
m
u
r 
(d
e
g
ré
s)
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral supérieur

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

10mm

 

Une variation de tension du faisceau supérieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

latérale de 8mm n’a aucun effet significatif sur la rotation du tibia par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral supérieur

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire latéral supérieur : 

10mm

 

La variation de tension du faisceau supérieur de la structure fémoro-patellaire latérale de 8mm 

n’a aucun effet significatif sur le recul du fémur par rapport au tibia. 



Influence du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire latéral 

Le faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire latéral relie l’insertion proximale située 

sur un renforcement de la capsule et l’insertion distale située sur le bord latéral inférieur de la 

patella. La capsule n’étant pas modélisée, l’insertion proximale du ligament fémoro-patellaire 

latéral a été attachée directement sur la face latérale du condyle latéral. 

 

L’influence du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire latéral sur la cinématique du 

genou a été observée à l’aide de cinq modèles. Le modèle 01-01-2011 sert de référence. Les 

résultats de ce modèle ont été décrits précédemment. Le tableau ci-dessous décrit les 

variations réalisées à partir de ce modèle : 

 Faisceau supérieur Faisceau inférieur 

Modèle 07-03-2011 6 mm 2 mm 

Modèle 08-03-2011 6 mm 4 mm 

Modèle 01-01-2011 6 mm 6 mm 

Modèle 09-03-2011 6 mm 8 mm 

Modèle 10-03-2011 6 mm 10 mm 

 

La tension du faisceau inférieur du ligament fémoro-patellaire latéral a globalement un effet 

modéré d’avancée du fémur par rapport au tibia  et un faible effet de rotation externe du tibia 

par rapport au fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral inférieur

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

10mm

 

Une variation de la tension du faisceau inférieur de la structure ligamentaire fémoro-patellaire 

latérale de 8mm a pour effet un écart maximum de rotation du tibia par rapport au fémur de 

2,4°. Ce maximum est atteint à 129° de flexion. 

Sur la plage de flexion de 40° à 130°, la tension du faisceau supérieur de la structure 

ligamentaire fémoro-patellaire latérale diminue la rotation interne du tibia par rapport au 

fémur. 
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Effets de la pré-tension du ligament fémoro-patellaire latéral inférieur

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

2mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

4mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

6mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

8mm

Ligament fémoro-patellaire latéral inférieur : 

10mm

 

La variation de tension du faisceau inférieur de la structure fémoro-patellaire latérale de 8mm 

diminue faiblement le recul du fémur par rapport au tibia sur la plage de flexion de 24° à 

130°. L’avancée relative maximum est de 0,7mm. Ce maximum est atteint à 126° de flexion.  

 



Outils de synthèse 

 

Afin de pouvoir comparer l’influence des paramètres, plusieurs variables ont été définies. Ces 

variables sont des outils de comparaison.  Elles définissent l’influence d’un paramètre. 

Pour un écart de pré-tension donnée (exprimé en millimètre), la valeur de ces variables 

permettra d’affirmer si un paramètre est plus influent qu’un autre sur une plage angulaire de 

flexion. Deux variables sont utilisées pour exprimer l’influence sur la rotation interne/externe 

du tibia par rapport au fémur. Ces deux variables sont nommées RIT/F et RET/F (pour influence 

sur le Rotation Interne du Tibia par rapport au Fémur et influence sur la Rotation Externe du 

Tibia par rapport au Fémur). Deux autres variables sont utilisées pour exprimer l’influence sur 

l’avancée/le recul du fémur par rapport au tibia. Ces deux autres variables sont nommées RF/T 

et AF/T (pour Influence sur le Recul du fémur par rapport au tibia et Influence sur l’avancée du 

fémur par rapport au tibia). 

Les deux premières variables RIT/F et RET/F sont calculées sur le graphique représentant la 

rotation du tibia par rapport au fémur en fonction de la pré-tension d’un ligament ou d’un 

tendon. On appelle influence sur la rotation interne l’aire délimitée par la courbe rouge et la 

courbe bleue foncée, située au dessus de la courbe bleue et au dessous de la courbe rouge. De 

manière analogue, on appelle influence sur la rotation externe l’aire délimitée par la courbe 

rouge et la courbe bleue foncée, située au dessous de la courbe bleue et au dessus de la courbe 

rouge. Les influences sont définies en degrés de rotation multipliés par des degrés de flexion 

et ramenées au millimètre de pré-tension initiale. L’unité est donc le degré au carré par 

millimètre. 

Les deux autres variables RF/T et AF/T sont calculées sur le graphique représentant le recul du 

fémur par rapport au tibia en fonction de la pré-tension d’un ligament ou d’un tendon. On 

appelle influence sur le recul du fémur par rapport au tibia l’aire délimitée par la courbe rouge 

et la courbe bleue foncée, située au dessus de la courbe bleue et au dessous de la courbe 

rouge. De manière analogue, on appelle influence sur l’avancée du fémur par rapport au tibia 

l’aire délimitée par la courbe rouge et la courbe bleue foncée, située au dessous de la courbe 

bleue et au dessus de la courbe rouge. Les influences sont définies en millimètres de 

translation multipliés par des degrés de flexion et ramenées au millimètre de pré-tension 

initiale. L’unité est donc le degré. 

 



Afin de faciliter la compréhension des définitions, l’exemple du ligament croisé antérieur est 

détaillé : 

L’aire délimitée par la courbe rouge et la courbe bleue foncée, située au dessus de la courbe 

bleue et au dessous de la courbe rouge mesure a été coloriée en orange. Elle mesure 

18.01degrés². 

L’aire délimitée par la courbe rouge et la courbe bleue foncée, située au dessous de la courbe 

bleue et au dessus de la courbe rouge a été coloriée en vert. Elle mesure 115.68degrés². 
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C’est deux aires correspondent à des différences de cinématiques générées par une variation 

de pré-tension du LCA de 5mm - 1mm = 4mm. 

RIT/F = 18.01/4 = 4.5 degrés²/mm 

RET/F = 115.68/4 = 28.9 degrés²/mm 

 

Un calcul similaire pour la translation antéro-postérieure du fémur par rapport au tibia donne 

des résultats suivants : 

L’aire représentant le recul relatif du fémur par rapport au tibia au long d’un mouvement de 

flexion de 0° à 130° est nulle (0.0 mm.degrés) 

L’aire représentant l’avancée relative du fémur par rapport au tibia au long d’un mouvement 

de flexion de 0° à 130° est de 304.2 mm.degrés 

 

RET/F 
RIT/F 



C’est deux aires correspondent à des différences de cinématiques générées par une variation 

de pré-tension du LCA de 5mm - 1mm = 4mm. 

RF/T = 0.0/4 = 0 degrés 

AF/T = 304.2/4 = 76.1 degrés 

 

La synthèse de l’influence du LCA donne : 

Variable Valeur Commentaire 

RIT/F (influence sur la rotation 

interne du tibia par rapport au fémur) 

4.5 degrés²/mm Sur la plage de flexion de 38° à 

75°, la tension du LCA a un 

faible effet de rotation interne du 

tibia par rapport au fémur 

RET/F (influence sur la rotation 

externe du tibia par rapport au 

fémur) 

28.9 degrés²/mm Sur la plage de flexion de 0° à 

38°, la tension du LCA a un fort 

effet de rotation externe du tibia 

par rapport au fémur 

RF/T (influence sur le recul du fémur 

par rapport au tibia) 

0.0 degrés Quel que soit le degré de flexion, 

la tension du LCA n’est pas 

impliquée dans le recul du fémur 

par rapport au tibia. 

AF/T (influence sur l’avancée du 

fémur par rapport au tibia) 

76.1 degrés A tout degré de flexion, la 

tension du LCA a un fort effet 

sur l’avancée du fémur par 

rapport au tibia  

 



Synthèse des résultats 

Définition des seuils d’influence 

 

Afin d’améliorer la lisibilité des résultats obtenus une classification des influences avec un 

code couleur a été mise en place. Pour les quatre variables RIT/F, RET/F, RF/T, AF/T, les mêmes 

seuils ont été définis : 

 

Influence Seuil Couleur 

Influence négligeable Inférieur à 2 Blanc 

Influence faible Entre 2 et 10 Bleu 

Influence modérée Entre 10 et 40 Jaune 

Influence forte Supérieur à 40 Rouge 

 



Influence des paramètres 

Le tableau ci-dessous synthétise les influences des paramètres. 

Tissu Faisceau RIT/F RET/F RF/T AF/T 

LCA ensemble 4.5 28.9 0.0 76.1 

 antéro-médial 1.3 12.6 0.0 45.6 

 intermédiaire 0.2 8.5 0.0 21.2 

 postéro-latéral 0.0 13.1 0.0 17.2 

LCP ensemble 0.0 45.8 54.1 0.0 

 antéro-latéral 0.0 21.3 29.9 0.0 

 postéro-médial 0.0 40.4 18.5 0.0 

LCM ensemble 0.5 81.1 11.0 9.9 

 profond 0.0 41.4 5.5 1.6 

 superficiel antérieur 23.6 0.8 0.7 7.4 

 superficiel postérieur 0.0 51.0 7.0 0.5 

LCL unique 78.7 3.7 25.0 0.0 

Tendon poplité unique 45.8 0.0 9.6 0.1 

Fibulo-poplité unique 30.0 0.0 8.8 0.0 

Fascia-lata unique 0.0 54.5 0.0 10.0 

Fibres de Kaplan unique 0.0 42.2 0.0 7.9 

Ligament fémoro ensemble 2.5 0.9 0.5 1.9 

patellaire médial supérieur 0.7 2.4 0.1 1.1 

 inférieur 4.4 0.7 0.5 0.2 

Ligament fémoro ensemble 0.0 16.9 0.0 3.8 

patellaire latéral supérieur 0.2 1.9 0.1 0.9 

 inférieur 0.1 14.4 0.0 5.0 

 



 

Plages d’influence des paramètres 

Le tableau ci-dessous définit sur quelles plages de flexion l’influence des paramètres s’exerce. 

Tissu Faisceau Plage 

RIT/F 

Plage 

RET/F 

Plage 

RF/T 

Plage 

AF/T 

LCA ensemble 38°-75° 0°-38° - 0°-130° 

 antéro-médial - 0°-40° - 0°-130° 

 intermédiaire - 0°-40° - 0°-130° 

 postéro-latéral - 0°-50° - 0°-68° 

LCP ensemble - 0°-130° 0°-130° - 

 antéro-latéral - 0°-130° 0°-130° - 

 postéro-médial - 0°-130° 0°-130° - 

LCM ensemble - 0°-110° 0°-69° 69°-130° 

 profond - 0°-130° 0°-84° - 

 superficiel antérieur 19°-130° - - 30°-130° 

 superficiel postérieur - 0°-130° 0°-96° - 

LCL unique 0°-99° 99°-130° 0°-130° - 

Tendon poplité unique 0°-130° - 25°-130° - 

Fibulo-poplité unique 27°-130° - 27°-130° - 

Fascia-lata unique - 0°-130° - 0°-130° 

Fibres de Kaplan unique - 10°-130° - 10°-130° 

Ligament fémoro ensemble 0°-25° - - - 

patellaire médial supérieur - 80°-130° - - 

 inférieur 35°-130° - - - 

Ligament fémoro ensemble - 40°-130° - 40°-130° 

patellaire latéral supérieur - - - - 

 inférieur - 24°-130° - 24°-130° 

 



 

Paramètres les plus influents sur la rotation interne du tibia par rapport au fémur 

Le graphique ci-dessous met en évidence les paramètres les plus influents sur la rotation 

interne du tibia par rapport au fémur. Les paramètres peuvent être des « rotateurs internes » ou 

des freins à la rotation externe du tibia par rapport au fémur. 
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Paramètres les plus influents sur la rotation externe du tibia par rapport au fémur 

Le graphique ci-dessous met en évidence les paramètres les plus influents sur la rotation 

externe du tibia par rapport au fémur. Les paramètres peuvent être des « rotateurs externes » 

ou des freins à la rotation interne du tibia par rapport au fémur. 
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Paramètres les plus influents sur le recul du fémur par rapport au tibia 

Le graphique ci-dessous met en évidence les paramètres les plus influents sur le recul du tibia 

par rapport au fémur. Ces paramètres peuvent être des éléments tirant le fémur en postérieur 

ou limitant l’avancée du fémur par rapport au tibia. 
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Paramètres les plus influents sur l’avancée du fémur par rapport au tibia 

Le graphique ci-dessous met en évidence les paramètres les plus influents sur l’avancée du 

tibia par rapport au fémur. Ces paramètres peuvent être des éléments tirant le fémur en 

antérieur ou limitant le recul du fémur par rapport au tibia. 
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Conclusion 

Le travail de cette thèse a eu pour objectif de dessiner un modèle, de le valider, de définir et 

d’évaluer l’influence des paramètres de ce modèle. Ce modèle offre désormais de nombreuses 

nouvelles possibilités dont l’étude d’autres morphotypes, l’aide à la conception de prothèse 

totale de genou, la création d’un outil d’évaluation du genou en consultation et un outil 

prévisionnel de résultat attendu d’une chirurgie. 

Etude d’autres morphotypes  

La modélisation a été réalisée à partir d’un genou globalement normo-axé. Il pourrait être 

intéressant de lancer des simulations à partir de différentes déformations. Une déformation en 

genou varum avec une usure paramétrée du plateau tibial médial peut-être envisagée. Une 

déformation en genou valgum avec une usure paramétrée du condyle postérieur latéral est 

aussi modélisable. En faisant varier le volume d’os en moins dans une même enveloppe 

ligamentaire, il est possible d’évaluer l’évolution de la pathologie dégénérative. 

Aide à la conception d’une prothèse totale de genou 

Il est possible de mettre en place des composants prothétiques sur le modèle. Il faut définir le 

positionnement de chacun de ces composants sur le modèle. Il faut supprimer les structures 

ligamentaires sacrifiées pendant la mise en place de la prothèse. Le ligament croisé antérieur 

est supprimé pour un grand nombre de type de prothèses. Le ligament croisé postérieur est lui 

aussi sacrifié dans un nombre plus réduit de types de prothèses. Un des points faibles de la 

chirurgie prothétique du genou est l’usure des composants prothétiques. La simulation peut 

fournir les efforts fémoro-tibiaux et fémoro-patellaires. La diminution de ces efforts 

minimisera les usures des composants prothétiques. Un autre point faible de la chirurgie 

prothétique du genou concerne les douleurs patellaires. Il est probable que ces douleurs soient 

liées aux efforts fémoro-patellaires. La simulation de l’articulation prothésée peut permettre 

de connaître les variations de chargement de l’articulation avant/après la chirurgie 

Outil d’évaluation du genou en consultation 

Lors de la consultation, il est possible d’appréhender la cinématique du genou. Le principe 

Les modèles pourront être utilisés dans le cadre de l’évaluation du genou à partir d’un résultat 

de cinématique enregistré en consultation. Dans ce cadre, il s’agit d’une utilisation des 

résultats du modèle en « reverse ingeeniring ». En effet, le modèle sera utilisé à partir de ses 



résultats pour remonter jusqu’à ses conditions initiales. Le principe de cette utilisation 

consiste à utiliser une bibliothèque de résultats du modèle et de comparer les courbes 

enregistrées sur un patient donné par rapport aux résultats référents stockés dans la 

bibliothèque.  La mise au point d’un tel outil sera certainement longue. Il faudra déterminer la 

sélectivité des résultats afin de vérifier que le logiciel informatique soit capable de 

sélectionner le modèle dont la cinématique est la plus proche de la cinématique du patient 

analysé. 

Simulation du résultat attendu d’une chirurgie 

A partir des paramètres personnalisés d’un patient, la simulation peut définir la cinématique et 

les efforts dans les tissus mous et dans les surfaces articulaires du patient après la mise en 

place d’une prothèse de genou ou après la chirurgie réparatrice ligamentaire. Cette simulation 

est tout à fait possible d’un point de vue technique. D’un point de vue financier, à l’époque du 

contrôle des dépenses de santé, cette pratique n’est pas envisageable pour la chirurgie de tous 

les jours. 
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Laurent GEAIS 

Caractérisation de la cinématique du 
genou 

Identifier les effets de différents 
paramètres sur la cinématique du 
genou en utilisant la modélisation 

 

Résumé 

La cinématique de l’articulation du genou est complexe. Elle est déterminée par des paramètres géométriques 
et des paramètres mécaniques. Les paramètres géométriques sont principalement définis par la géométrie des 
os, des surfaces articulaires et par les insertions des différents tissus mous. Les paramètres mécaniques sont 
définis par les caractéristiques des tissus mous exprimés par les lois qui relient les distances entre leurs 
insertions et les efforts qu’ils génèrent. Les muscles, tendons et ligaments sont caractérisés par leur constante 
de raideur et leur pré-tension à une position donnée de l’articulation du genou : l’extension totale. Cette thèse 
analyse, à l’aide d’un modèle multi-corps rigides, le comportement de l’articulation du genou. La première 
partie de la thèse décrit la constitution du modèle. La seconde partie positionne le modèle dans des conditions 
aux limites. La troisième partie présente les résultats du modèle et les compare à différentes publications de la 
bibliographie. La quatrième et dernière partie fait varier les différents paramètres mécaniques et quantifie leur 
influence sur la cinématique du genou. Une synthèse des résultats permet de mettre en évidence les paramètres 
les plus influents sur la rotation interne/externe du tibia par rapport au fémur et sur l’avancée/recul du fémur 
par rapport au tibia pendant le mouvement de flexion du genou. 

Mots-clés : Genou Cinématique Modélisation Ligaments Comportement Influence Paramètres Biomécanique 

 

 

Résumé en anglais 

Knee kinematic is complex. It depends of geometric parameters and mechanical parameters. Geometric 
parameters are mainly defined by bone geometry, articular surfaces and by several soft tissues insertions. 
Mechanical parameters are defined by soft tissues characteristics designed by laws which link distances 
between their insertions and generated forces. Muscles, tendons, and ligaments are characterized by linear 
stiffness and pre-load at one specific position of knee joint: full extension. This work analyzes with rigid-body 
simulation tool, the knee joint comportment. First part of this work describes model construction. Second part 
places model inside external loads and constrains. Third part shows model results and compares them to 
several bibliographies. Last and forth part tests several values of each mechanical parameter. This part 
evaluates influence of parameter to knee kinematic. Synthesis of results helps to show most influent parameters 
on internal/external rotation of tibia relative to femur and on femur anterior/posterior displacement during knee 
flexion movement. 
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