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Introduction générale 

 

 

 

Le genou, articulation intermédiaire du membre inférieur, est une des articulations 

les plus sollicitées du corps humain dans les actes essentiels de la vie quotidienne, en 

particulier la marche. En raison de contraintes extrêmes dans la pratique sportive ou 

répétées dans l’activité professionnelle, des micro- ou macro-traumatismes peuvent 

survenir. Le genou devient alors instable, et développe à plus ou moins long terme 

une arthrose appelée plus spécifiquement gonarthrose.  

Cette affection est très ancienne : des cas d’arthrose secondaire (liée à une 

pathologie) ont été trouvés sur des dinosaures, puis, à une période plus récente, sur 

des hommes de Neandertal. Les Homo Sapiens  sont sujets à l’arthrose secondaire 

mais également à l’arthrose primaire (liée au vieillissement) ; une des premières 

observations concerne Östi, dont le corps momifié a été retrouvé dans les Alpes, à la 

frontière austro-italienne, après 6500 ans passé dans la glace, mais d’autres cas ont été 

rapportés chez des amérindiens du Tennessee. Un des rares traitements connu depuis 

l’antiquité est une décoction d’écorce de saule, qui a donné bien plus tard l’aspirine. 

Aujourd’hui, la prise en charge de l’arthrose peut être médicamenteuse avec de 

nouvelles molécules (inhibiteurs Cox-2), mais aussi des approches physique (port 

d’orthèse) ou chirurgicale (arthroplastie partielle ou totale du genou) ou 

comportementale (kinésithérapie, contrôle du poids, éducation du patient …). 

Les traitements de l’instabilité du genou font l’objet de nombreuses publications 

dans le monde médical, sans pour autant qu’apparaisse un consensus quant à leur 

efficacité. L’état des connaissances actuelles concernant la prédiction de l’effet de 

traitements sur l’articulation du genou soulève de nombreuses problématiques, autant 

d’un point de vue clinique que de l’ingénierie. Cette difficulté est accrue si l’on 

s’intéresse à l’arthrose, qui est une maladie qui évolue sur des temps longs, et dont 

l’origine peut être variée. 

Le cadre général de la thèse est un programme de recherche développé 

conjointement par le Centre Ingénierie et Santé de Mines Saint-Etienne (Laboratoire 

Sainbiose, U1059 INSERM) et le Laboratoire de Traitement de l’Information Médicale 

(LaTIM, U1101 INSERM) visant à travailler au niveau global sur la cinématique du 

genou. Son originalité principale consiste à mélanger les compétences médicales et 
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techniques pour l'amélioration des soins physiques (par orthèses – projet Arthros) ou 

chirurgicaux (arthroplastie totale ou partielle du genou – projet Followknee).   

Un des objectifs de ce programme de recherche est la mise en place d’un outil 

prédictif couplant modélisation mécanique et modélisation morpho-fonctionnelle, et 

éventuellement biochimique, permettant de déterminer l’efficacité d’une action 

thérapeutique et/ou d’en anticiper les effets secondaires, dans le cadre de stratégies 

de traitement associant différentes modalités. Un tel outil pourrait avoir un intérêt 

certain dans la compréhension de l’évolution du genou arthrosique, mais aussi dans 

ses applications : les concepteurs de dispositifs médicaux disposeraient d’un moyen 

de conception ou d’optimisation de leurs produits ; les praticiens pourraient anticiper 

des stratégies de traitement adaptées à chaque patient.  

Cependant, le développement de ce modèle nécessite bien des étapes.  

(i) Une revue de la littérature montre que les méthodes d’investigation 

ne sont pas systématisées et concernent parfois seulement des genoux 

de cadavres. Il est donc nécessaire de développer des stratégies plus 

systématiques, basées sur l’imagerie médicale, permettant une 

reconstruction géométrique précise du genou pour un patient 

particulier.  

(ii) Ensuite, un modèle éléments finis doit être construit afin de 

déterminer les zones et les niveaux de chargement subis par les 

différents tissus mous (cartilages, ligaments, ménisques) pour 

différentes angulations représentatives des mouvements de la vie 

quotidienne.  

(iii) Ce modèle devra progressivement passer d’un équilibre statique, sans 

action musculaire, à un équilibre dynamique reproduisant le 

mouvement souhaité. La difficulté principale réside alors dans la 

description suffisamment réaliste des contractions musculaires pour 

ne pas voir apparaître des sur-contraintes non physiologiques dans les 

tissus mous – et en particulier dans les cartilages.  

(iv) Le modèle sera complété avec la prise en compte des effets de 

couplages mécanobiologiques décrivant l’évolution de l’arthrose et la 

modification des tissus osseux, cartilagineux et musculaires dans la 

zone affectée.  

A différentes étapes de ce processus, il est envisageable d’étudier l’action de 

dispositifs médicaux sous réserve d’hypothèses plus ou moins restrictives. Plus 

spécifiquement, le projet Arthros vise à déterminer l’efficacité d’orthèses sur le genou 

malade, en modifiant les conditions de chargement au niveau du plateau tibial ou au 
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niveau de ligaments. Le projet Followknee quant à lui envisage une prédiction des 

tensions ligamentaires en per-opératoire lors d’une arthroplastie totale du genou.  

Un tel modèle complet reste à établir et à valider par un suivi longitudinal de 

patients. Il dépasse largement le cadre d’une thèse, aussi le présent travail se 

concentrera sur les points (i) et (ii) évoqués précédemment, tout en gardant à l’esprit 

la nécessité d’une solution suffisamment robuste pour que les autres points puissent 

en tirer profit. Cette solution doit être la plus intégrée possible entre modélisation 

morpho-fonctionnelle et modélisation mécanique.  

L’objectif de ce travail de thèse est de proposer une démarche patient-spécifique de 

construction et d’exploitation d’un modèle géométrique et mécanique en vue d’une 

utilisation ultérieure dans le cadre de traitements de l’arthrose. Ce modèle permettra 

de simuler géométriquement la montée d’une marche d’escalier, même si la réponse 

musculaire ne sera pas prise en compte à ce stade. La cinématique du genou étant 

complexe, le modèle mécanique devra être validé par une confrontation aux images 

physiologiques. 

Par conséquent, outre une introduction et une conclusion, ce manuscrit est organisé 

comme suit :  

Le Chapitre I introduit les éléments d’anatomie et de physiologie du genou les plus 

importants, puis propose une description de l’arthrose, de son évolution et des 

traitements disponibles. Ensuite, les principales approches existantes d’étude 

mécanique du genou seront passées en revue : approches biomécaniques inverses, 

approches directes par imagerie, modélisations par éléments finis (EF), essais sur 

pièces cadavériques. Finalement, ce chapitre permet de situer les principales 

limitations actuelles des modèles EF : à notre connaissance, aucune publication ne 

s’attarde sur l’articulation entre imagerie médicale et modélisation par éléments finis, 

que ce soit pour évaluer l’impact des conditions de segmentation et post-traitement ou 

pour engager un dialogue essais-calculs.  

La méthode de reconstruction du modèle géométrique est développée dans le 

Chapitre II. Pour pouvoir discerner correctement les constituants du genou 

(ligaments, cartilages, os, ménisque, poche synoviale) plusieurs séquences d’IRM sont 

utilisées, puis fusionnées. Ensuite, les étapes de segmentation, de lissage et de maillage 

sont décrites et discutées. 

Une IRM conventionnelle ne permet pas d’imager dans différentes positions avec 

des conditions suffisantes de représentativité, à la fois par manque d’espace 

d’acquisition, et par la position d’acquisition qui n’est pas chargée. Pour reproduire la 

pseudo-cinématique du genou lors de la montée d’une marche, on utilise une autre 
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modalité d’imagerie (EOS : rayons X à basse dose d’irradiation). Cependant, les 

structures internes du genou sont peu marquées sur les images EOS, il faut fusionner 

le modèle géométrique IRM 3D avec ces images EOS 2D prises selon deux plans 

orthogonaux. Le Chapitre III présente une méthodologie de fusion de ces images afin 

de reconstruire un genou avec toutes ses composantes dans différentes positions.  

Enfin, le Chapitre IV est consacré au modèle Eléments Finis qui permet de retrouver 

l’équilibre mécanique du genou dans différentes positions. Le rôle et la sollicitation 

des différents tissus mous peuvent alors être précisés. La validation du modèle 

mécanique, à partir de la géométrie globale du genou d’abord, puis par le suivi du 

chemin de contact au cours de la flexion, sera présentée. 
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 Etat de l’art 

 

 

 

Introduction 

 

Le genou est l’une des articulations les plus importantes du corps humain, 

permettant une importante liberté entre ses deux extrémités. Pour autant c’est aussi 

l’une des plus conséquentes, à la fois sujette à de lourdes charges et de violentes 

sollicitations. Cette articulation est aussi relativement exposée, et par conséquent les 

traumatismes sont fréquents. Pour toutes ces raisons la recherche sur cette articulation 

continue aujourd’hui, afin de toujours mieux comprendre  son fonctionnement, ses 

pathologies et les traitements associés. 

Dans ce chapitre vont être présentés en premier lieu la fonction de l’articulation en 

elle-même, la mobilité et stabilité qu’elle apporte, et les principaux composants 

anatomiques du genou qui en sont acteurs. Cette description ne sera pas exhaustive, 

elle se focalisera sur les composants les plus importants de l’articulation, ceux qui 

seront par la suite modélisés dans ce travail de thèse. De même, le vocabulaire médical 

sera précisé, bien qu’il ne soit pas utilisé systématiquement afin d’être le plus clair 

possible pour la communauté des ingénieurs. L’emphase sera aussi portée sur une des 

maladies les plus répandues de cette articulation : l’arthrose. Pour cela les symptômes 

et les principaux traitements de l’arthrose seront présentés. 

Dans un deuxième temps, les modèles actuellement existants de genou seront 

présentés. Cette partie présentera tout d’abord les techniques visant à étudier le 

mouvement du genou, puis les modèles éléments finis décrivant le genou sain, et enfin 

les modèles étudiant des cas pathologiques seront présentés. 
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 L’articulation du genou 

Ce paragraphe est nécessaire pour introduire l’articulation du genou dans un 

contexte biomécanique mais repose sur des ouvrages de médecine très classiques 

d’anatomie [Kamina, 2009], [Netter, 1997] ou de biomécanique [Dufour, 2017], voir 

des ouvrages plus spécifiques du membre inférieur [Kapandji, 1987]. Par conséquent, 

les renvois bibliographiques ne seront pas détaillés dans la suite. 

 

 Repérage anatomique 

Afin de faciliter le repérage dans le corps humain le système de référence le plus 

commun en anatomie humaine va être utilisé dans cette thèse. Les principaux plans 

du corps humain se définissent ainsi : 

Sagittal : un plan sagittal est un plan parallèle au plan médian, le seul plan qui 

sépare la partie gauche de la partie droite du corps humain. 

Transverse : un plan transverse est un plan horizontal et perpendiculaire au plan 

médian. Il sépare le corps humain en une partie crâniale  (du côté de la tête) et une 

partie caudale (du côté de la queue, ici des pieds). 

Frontal/coronal : un plan frontal est un plan perpendiculaire au plan médian et au 

plan transverse. Il sépare le corps en une partie antérieure ou ventrale et une partie 

postérieure ou dorsale. 

Ces terminologies permettent de définir simplement l’orientation des images qui 

seront observées tout au long de la thèse. Cependant afin de se repérer sur ces images 

des directions sont également nécessaires. Celles qui vont être utilisées sont les 

suivantes : 

Distal : ou inférieur pour le genou, en direction de l’extrémité du membre. 

Proximal : ou supérieur pour le genou, en direction du cœur. 

Antérieur : en direction de l’avant. 

Postérieur : en direction de l’arrière. 

Dedans : ou intérieur, ou médiale, en direction du plan médian. 

Dehors : ou extérieur, ou latéral, en s’éloignant du plan médian. 

Ces différents plans et directions sont illustrés Figure I.1. 
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Figure I.1 : Plans et directions usuels dans la description du corps humain. 

 

Enfin on va noter qu’un valgus indique lorsque qu’un membre inférieur dévie en 

dehors, et à l’inverse un varus indique qu’un membre inférieur dévie en dedans. Un 

genou sain standard présente un valgus physiologique de 3°, angulation spécifique à 

la bipédie exclusive.  

 

 Anatomie et principaux composants de l’articulation 

Le genou est l’articulation intermédiaire du membre inférieur. Par conséquent, elle 

supporte la quasi-totalité du poids du corps lors d’une position monopodale (au cours 

de la marche par exemple), et les charges sont encore plus importantes lors de la 

montée ou de la descente d’escaliers. Elle met en jeu trois os, le fémur côté proximal, 

le tibia côté distal et la patella (communément appelée la rotule), côté antérieur. Cette 

articulation, de type synoviale, peut être divisée en 3 sous articulations : 

- l’articulation fémoro-tibiale : double articulation principale du genou, elle 

concerne le mouvement relatif des os longs entre eux (fémur et tibia). C’est une 

articulation bicondylienne à ménisques interposés. Sa fonction principale est de 

permettre la flexion et extension du genou. 
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- l’articulation fémoro-patellaire : elle concerne le mouvement relatif de la patella 

par rapport au fémur. La fonction de cette articulation est principalement de placer la 

patella dans une position où elle ajoute un bras de levier à l’action du quadriceps sur 

le tibia tout au long de la flexion et extension. 

Il faut noter que l’articulation tibio-fibulaire proximale (entre le tibia et la fibula) est 

mécaniquement liée à la cheville et ce malgré sa position proche de la zone 

morphologique du genou. Aussi par la suite seront-ils considérés comme immobiles 

l’un par rapport à l’autre et nous dénommerons indifféremment « tibia » ou 

« complexe tibia + fibula » pour parler des os de l’extrémité inférieure de la jambe au 

cours de la thèse. 

Les différents os composant l’articulation sont observables Figure I.2. 

 

 

Figure I.2 : Vues frontale et sagittale des os du genou. Les os sont surlignés en couleur afin d’améliorer leur 
visibilité. 

 

La partie supérieure du tibia, appelée plateau tibial, est composé de deux condyles 

tibiaux séparés par l’éminence intercondylaire. Les deux condyles ne sont pas 

symétriques, bien qu’ils soient tous deux concaves dans le plan frontal, le condyle 

extérieur est plan voir légèrement convexe dans le plan sagittal alors que le condyle 

interne reste concave. Aussi, dans le plan transverse, le condyle interne est plus étroit, 

allongé et plus oblique alors que le condyle externe est plus large, court et plus axé sur 

la direction postéro-antérieure. Ces différences peuvent être observées Figure I.3. 
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Figure I.3 : Visualisation des condyles internes et externes. (a) vue frontale, (b) vue sagittale du 
condyle interne (c) vue sagittale du condyle externe. (d) Représentation de l’asymétrie des condyles 
du plateau tibial. 

 

En vis-à-vis, le fémur présente aussi deux condyles, deux protubérances en forme 

de tore à l’extrémité distale de l’os long qui viennent reposer sur le plateau tibial. Tout 

comme le condyle tibial,  le condyle fémoral interne est plus étroit, plus long et plus 

oblique que l’externe. Il faut noter que les surfaces articulaires ne sont pas congruentes. 

C’est-à-dire qu’il n’y a pas d’emboitement complet entre les deux surfaces : c’est le 

contact entre une surface convexe du coté fémoral et relativement plane côté tibial. 

On peut remarquer aussi que le condyle fémoral interne est plus bas que l’externe. 

Cette particularité fait que lors d’une position bipodale immobile, la surface de contact 

devient pratiquement horizontale due au valgus physiologique. Ce valgus 

physiologique permet d’éviter un trop grand balancement du centre de gravité lors de 

la marche en rapprochant le pied du plan médian du corps, tout en assurant une 

position verticale des os longs de la jambe. Entre les deux condyles fémoraux se trouve 

la fosse intercondylaire, à l’intérieur de laquelle se trouvent les ligaments croisés. 

 

En distalité, situé sur la face antérieure du fémur se trouve une gouttière appelée la 

trochlée. Elle s’articule avec la face postérieure de la patella et sert à la guider dans son 

mouvement sur le fémur. La patella est située entre le tendon du muscle quadricipital 

fémoral et le tendon patellaire en distalité. Ce dernier est lié au tibia. 

Sur toutes les zones de contact se trouve du cartilage entre les os. Le rôle du cartilage 

est d’assurer la lubrification et l’amortissement du contact articulaire. De plus, entre le 

fémur et le tibia se trouve deux éléments fibro-cartilagineux en forme de croissant de 

lune : les ménisques. Leur principal rôle est de mieux répartir les contraintes sur les 

surfaces de contact. Comme les cartilages, ils participent à l’amortissement des chocs. 

S’insérant comme des coins au niveau de l’articulation, ils ajoutent ainsi de la 

congruence à l’ensemble et permettent de guider les mouvements de flexion-extension 

et rotation interne/externe. 
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L’ensemble de cette articulation est englobée dans une capsule synoviale. 

L’intérieur de la capsule baigne dans le liquide synovial qui participe à la lubrification 

de l’articulation et surtout nourrit les cartilages et ménisques. 

Enfin, quatre principaux ligaments sont présents dans l'articulation. Les ligaments 

sont comparables à des rubans élastiques qui assurent la stabilité de l'articulation. Les 

deux premiers, le ligament croisé antérieur (LCA) et le ligament croisé postérieur 

(LCP) forment le pivot central de l'articulation. Ils maintiennent le genou en avant et 

en arrière. Le LCA se trouve dans l’espace intercondylaire du tibia et se dirige vers le 

haut, l’arrière et l’extérieur pour s’insérer sur la surface intercondylienne du condyle 

fémorale latéral. Le LCP s’insère dans la fosse intercondylaire du fémur, en dedans de 

l’insertion du LCA. Il est oblique de dedans en dehors et s’insère sur l’aire 

intercondylaire postérieure du tibia. Il est plus épais que le LCA et a deux faisceaux 

(antérieur et postérieur). Les deux autres ligaments sont le ligament latéral externe 

(LLE) et le ligament latéral interne (LLI). Le LLI s’insère sur la face médiale de 

l’extrémité distale du fémur et sur la face médiale de l’épiphyse proximale du tibia. 

Respectivement le LLE s’insère sur la face latérale de l’extrémité distale du fémur et 

sur la face latérale de l’épiphyse proximale de la fibula. On peut noter que leur position 

n'est pas totalement verticale, ils sont légèrement obliques : en position jambe tendue 

l'insertion fémorale du LLE a une position plus antérieure que sa contrepartie tibiale, 

et à l'inverse l'insertion fémorale du LLI est légèrement plus postérieure que son 

insertion tibiale. 

 

 Mobilité de l’articulation 

On attribue au genou deux degrés de liberté fonctionnels. La flexion-extension 

d’une part et les rotations médiale et latérale d’autre part.  

La flexion-extension du membre inférieur est le mouvement principal de cette 

articulation. Elle est principalement actionnée par les muscles quadriceps lors de 

l’extension, par le biais de la patella qui permet d’exercer une force sur le tibia avec un 

bras de levier suffisant tout au long du mouvement. La flexion est effectuée grâce aux 

muscles ischio-jambiers principalement et aux muscles de la patte d’oie. 

Anatomiquement on décrit que le mouvement se cantonne au plan sagittal. Cependant 

nous avons vu que les surfaces de contact n’étaient pas symétriques. Aussi on observe 

mécaniquement que le mouvement de flexion s’accompagne d’une rotation 

automatique le long de l’axe de la jambe. 

Habituellement pour décrire le mouvement de flexion-extension on considère le 

tibia fixe (lié au sol) et le fémur mobile. Dans cette configuration on observe que le 
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mouvement du fémur par rapport au tibia est une combinaison de roulement et de 

glissement. Dans la première partie du mouvement de flexion, le roulement du fémur 

sur le tibia domine. Cette action a tendance à faire reculer sa position sur le tibia, il est 

nécessaire qu’un glissement vers l’avant du tibia compense ce mouvement. L’action 

du roulement use très peu les cartilages, c’est principalement le glissement entre deux 

cartilages qui va les user : cela indique que lors de la marche où l’angle de flexion du 

membre inférieur reste faible les cartilages s’usent peu. C’est lors d’actions comme la 

montée d’escalier ou l’assise que les cartilages vont s’user. 

Le mouvement de rotation selon l’axe de la jambe est plus secondaire dans le rôle 

de l’articulation. Concrètement c’est le mouvement qui accompagne la rotation du 

pied sur le plan horizontal. L’amplitude de ce mouvement dépend grandement de 

l’angle de flexion du genou : elle est quasi nulle pour un genou sain en jambe tendue 

et atteint son maximum pour une flexion à 90°. 

 

 Stabilité de l’articulation 

La stabilité de cette articulation, a priori instable de par ses surfaces de contact, 

implique de nombreux acteurs. Ils peuvent se classer en deux groupes : les éléments 

passifs et les éléments actifs. 

En premier lieu pour les éléments passifs il y a les os et les surfaces de contact. Bien 

qu’elles ne soient pas congruentes nous avons vu que du côté des condyles internes le 

contact s’effectue entre une surface concave coté tibial et convexe coté fémoral, ce qui 

participe à la stabilité de l’articulation. Par ailleurs cette disposition en deux sets de 

condyles joue un rôle prépondérant dans la limitation de la rotation sur le plan frontal. 

Ensuite, des acteurs principaux de la stabilité passive sont les quatre ligaments de 

l’articulation : les LCA, LCP, LLE et LLI. Les ligaments croisés interviennent 

principalement dans la stabilité antéro-postérieur. Le LCA limite le mouvement de 

tiroir antérieur du tibia et le LCP limite le tiroir postérieur. Cette action participe 

d’ailleurs à guider le mouvement de flexion : elle est responsable du glissement du 

fémur sur le tibia. Les ligaments latéraux eux agissent dans le plan frontal. Ils 

participent à la limitation de la rotation, le LLE dans le sens du varus et le LLI dans le 

sens du valgus, et limitent l’hyper-extension de l’articulation. Enfin dans le plan 

transverse ces ligaments agissent en couple pour limiter la rotation. Les latéraux étant 

légèrement obliques se tendent lors d’une rotation externe. Les ligaments croisés eux 

vont s’enrouler lors d’une rotation interne et accentuer la force de contact. Ces 

phénomènes sont observables Figure I.4. 
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Figure I.4 : (a) Position des ligaments croisés dans le plan transverse, en position neutre (1) et en 
rotation médiale (2). Les zones d’insertion tibiales sont représentées hachurées et la croix indique le 
centre de rotation. (b) schématisation des ligaments latéraux en position jambe tendue (1) et en 
rotation latérale lors d’une flexion (2). De par leur obliquité, les ligaments latéraux seront tendus lors 
d’une rotation latérale malgré la détente due à la flexion. [Dufour, 2017] 

 

Puis il y a les ménisques, qui jouent le rôle de cales stabilisatrices. Principalement, 

ils ajoutent de la congruence à l’articulation, tout en autorisant une certaine liberté de 

mouvement, notamment pour la rotation automatique vue précédemment, et une 

flexibilité de l’articulation. Ils participent ainsi à guider le fémur dans la flexion-

extension et limitent ses degrés de liberté hors de ce mouvement. 

Enfin la capsule synoviale entourant l’articulation participe à limiter le recurvatum 

(l’hyper-extension de l’articulation). 

La stabilité active a deux acteurs. D’un côté les muscles et de l’autre le système 

proprioceptif. La plupart des éléments qui participent à la stabilité passive possèdent 

des récepteurs sensibles à la tension ou l’étirement qu’ils subissent (ligaments, capsule, 

…). Cette information sur une possible instabilité de l’articulation actionne les muscles, 

par le biais de la moelle épinière, qui viennent ainsi participer à la stabilité. 

Lors d’un mouvement involontaire, cette stabilité demande un temps de réaction, 

aussi court soit-il, pendant lequel seule la stabilité passive intervient. Cependant une 

fois qu’elle entre en jeu elle est  prépondérante par rapport à la stabilité passive. Ce 

rapport de force a été observé dans une précédente étude [Pierrat, 2015]. 
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 L'arthrose du genou, origine et traitements mécaniques 

 

Le genou est une articulation dite portante, c’est-à-dire qu’elle supporte de lourdes 

charges lors de son fonctionnement habituel. De ce fait elle est particulièrement 

exposée aux traumatismes.  L’arthrose résulte de la dégradation des cartilages 

recouvrant les os en contact dans une articulation. Cette affliction est très répandue : 

elle touche 3,3% de la population mondiale d’après une étude collaborative de Global 

Burden of Diseases [GBD, 2016]. 

Il faut noter que même si ce travail n'a pas été publié, le paragraphe ci-dessous est 

largement inspiré d'un travail de synthèse réalisé par P. Calmels et F. Farizon, sous la 

coordination de J. Molimard dans le cadre d'une proposition de projet ANR (Arthros : 

Prediction of biomechanical modification induced by therapeutical action on the knee, 

2014). 

 

 Contexte médical 

Le genou, qui est l’articulation intermédiaire du membre inférieur, subit des 

contraintes lors des actes de la vie courante, en particulier la marche (de la marche 

douce à la course à plat ou en montagne) mais il subit aussi des contraintes plus fortes 

liées à des activités professionnelles ou sportives, sources de microtraumatismes par 

En quelques mots : 

 Le genou est une articulation soumise à de lourdes charges bien que non 

congruente. 

 Les os principaux présentent un mouvement relatif complexe lors de la 

mobilité de l’articulation. 

 Deux types de stabilité influent sur l’articulation : actif et passif. 
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répétition de contraintes mécaniques ou de traumatismes plus importants (entorse, 

fracture). 

Cette articulation a déjà été beaucoup étudiée et plusieurs thérapies ont été 

proposées. Cependant, l'évolution clinique (symptomatologie, physiopathologie) du 

genou reste intéressante car son histoire naturelle, avec les chargements mécaniques 

de la vie quotidienne, les traumatismes, les facteurs biomécaniques ou 

physiopathologiques personnels, entraîne souvent une évolution vers une arthrose 

dégénérative, avec incapacité. 

 

 Aspects épidémiologiques 

L'arthrose est une maladie à «multiples défis» [Poiraudeau, 2013], souvent 

considérée comme inévitable, elle est maintenant source de problèmes en raison de 

son impact sur la vie quotidienne. C'est en effet une cause très importante et croissante 

d'années vécues avec un handicap, et dont l'impact financier est majeur. En France, 

l'arthrose affecte 10 millions de personnes. C'est aussi un défi pour la compréhension 

des mécanismes physiopathologiques impliqués autour de tous les tissus de 

l'articulation. Enfin, il s'agit d'un défi thérapeutique avec une meilleure détermination 

des sous-groupes de patients répondant aux traitements proposés, à l'image des 

traitements physiques et chirurgicaux, qui ont déjà de bonnes preuves d'efficacité. 

Le complexe articulaire du genou est caractérisé d'une part par la structure en 

contact, l'os et le cartilage, sur les condyles fémoraux et la rotule. Ainsi, une atteinte de 

l'arthrose peut se développer à différents niveaux du complexe tibio-fémoral (arthrose 

tibio-fémorale latérale, médiale ou global, arthrose femoro-patellaire latérale, médiale 

ou globale et souvent les deux). L'arthrose conduit à la destruction d'un cartilage, mais 

toutes les structures de l'articulation, le cartilage bien sûr, mais aussi le tissu synovial, 

l'os et même les muscles sont affectés. C'est un processus lié à l'âge, à l’hypertension 

ou encore à la fragilité naturelle du cartilage ; l'hérédité est un facteur de risque 

possible [Sellam, 2013] ; les contraintes mécaniques jouent un rôle important. 

L'arthrose du genou (ou gonarthrose) et celle de la hanche sont les plus fréquentes 

[Nüesch, 2011].   

Le diagnostic de la gonarthrose repose sur l'examen clinique (douleur, hydarthrose, 

limitation de l'amplitude) et les radiographies (rétrécissement de l'espace articulaire) 

permettant d'établir des étapes d'évolution. Un exemple d'interligne de patients 

gonathrosiques est présenté Figure I.5.  
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Figure I.5 : Interligne pour différents degrés de gravité de l'arthrose (d’après http://chirurgie-
orthopedique.info/arthrose-du-genou-prothese/). 

 

 

 Facteurs biomécaniques, anatomiques et physio-pathologiques d'apparition de 

l'arthrose 

De nombreux facteurs biomécaniques externes – traumatiques, majeurs ou de faible 

intensité mais répétés – concernant directement le cartilage, mais aussi les éléments 

péri articulaires, ligaments et ménisques (lésions méniscales, lésions de l'entorse ou du 

ligament, subluxations, chondrite patellaire) contribuent à perturber la physiologie 

«normale». Ils peuvent alors inférer une source d'instabilité articulaire conduisant à 

des contraintes mécaniques susceptibles d'induire une évolution de l'arthrose. 

D'autres facteurs anatomiques, intrinsèques ou acquis (fractures) tels que les défauts 

de l'axe de valgus / varus contribuent également à des contraintes mécaniques plus 

intenses, à des sources de  lésions cartilagineuses. Ces conditions physiologiques et 

biomécaniques vont être perturbées par divers facteurs contribuant à la lésion puis à 

la destruction progressive du cartilage se terminant par la gonarthrose et sa 

symptomatologie clinique douloureuse et fonctionnelle, qui va développer des 

blessures anatomiques progressives jusqu'à la destruction de l'interligne. Des facteurs 

physio-pathologiques de risque d'apparition de l'arthrose ont été mentionnés dans 

[Felson, 1995]. Certains ne sont liés à aucune action particulière, en particulier le 

vieillissement, le sexe féminin, des antécédents familiaux, des facteurs métaboliques. 

D'autres sont essentiellement liés à la surcharge et aux contraintes mécaniques sur le 

cartilage comme par exemple le surpoids, le surmenage (chargement mécanique 

répété professionnel) ou les micro-blessures. 

 

 Aspects thérapeutiques  

À l'heure actuelle, dans de nombreux cas, la déficience fonctionnelle de l'arthrose 

du genou entraîne un traitement chirurgical (arthroplastie). Ce traitement chirurgical 

http://chirurgie-orthopedique.info/arthrose-du-genou-prothese/
http://chirurgie-orthopedique.info/arthrose-du-genou-prothese/
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est cependant le plus souvent le résultat de nombreuses étapes thérapeutiques 

antérieures [Rannou, 2010], [Zhang, 2010]. Les agents thérapeutiques offerts à 

différents temps d'évolution de ce processus peuvent être : 

 L'éducation du patient, la gestion par le patient de sa pathologie, les adaptations du 

mode de vie [Coudeyre, 2010] et la perte de poids ; 

 La réhabilitation par l'exercice, le renforcement musculaire des muscles du 

quadriceps, l'étirement et l'augmentation des amplitudes articulaires [Ribinik, 

2012], [Calmels, 2011] ; 

 La préservation d'une autonomie et de la pratique d'une activité physique ; 

 Anti-inflammatoire, analgésique, médicament, substance chondroprotectrice 

intra articulaire, médicament général, topique ou intra articulaire ; 

 Soins de réadaptation, y compris la physiothérapie, l'hydrothérapie et la 

crénothérapie ; 

 Dispositifs de déchargement : essentiellement des genouillères pour obtenir 

une baisse de la charge sur les articulations [Beaudreuil, 2009], avec des 

performances de marche améliorées [Jones, 2013] mais aussi une assistance 

technique (canne). 

 

Il est souvent facile de trouver une histoire naturelle, au cours des années, évolutive 

pour un sujet, en se caractérisant par : 

(i) initialement un traumatisme ou des microtraumatismes du genou (par exemple 

des traumatismes sportifs ou professionnels), plus ou moins graves, répétés 

plus ou moins jusqu'à la lésion méniscale ou à la lésion du ligament et/ou à 

l'existence d'une morphologie entraînant des sur-contraintes (genu valgum ou 

genu varum) ; 

(ii) réadaptation et / ou soins médicaux avec reprise de l'activité et actions 

éducatives, préventives et fonctionnelles (rééducation, sport, protection par 

orthèse jusqu'à l'obtention d'une stabilité clinique et fonctionnelle) ; 

(iii)un ou plusieurs soins chirurgicaux en fonction de l'instabilité et / ou des 

contraintes professionnelles, telles que la méniscectomie et la ligamentoplastie 

pour reconstituer une stabilité physiologique du genou, une mobilité et une 

meilleure mobilité dans la vie quotidienne ; 
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(iv) la poursuite des contraintes biomécaniques liées soit à l'instabilité, soit aux 

modifications biomécaniques, soit aux contraintes axiales, avec un écho péri-

articulaire et musculaire périphérique (douleur fonctionnelle et amyotrophie 

progressive) ; 

(v) L'évolution progressive des lésions ostéo-articulaires avec le rétrécissement de 

l'espace articulaire (interligne) et l'apparition de l'arthrose compartimentale ou 

globale, fémoro-tibiale et / ou fémoro-rotulienne, ce qui pourrait nécessiter une 

arthroplastie partielle ou totale. 

Cette histoire naturelle de la maladie, avec des variations individuelles, selon le 

temps, selon des facteurs externes, dans un contexte de travail, une population 

sportive, avec une espérance de vie élevée contribue à un impact important en termes 

de santé publique  et de dépenses pour les systèmes de santé. 

 

 Diagnostic 

Le principal diagnostique de l’arthrose se fait par un examen clinique. 

Habituellement un médecin peut diagnostiquer l’arthrose après un questionnement 

sur les symptômes et un examen afin de déterminer si la douleur se déclenche à la 

pression ou en faisant bouger l'articulation et l'importance de la raideur articulaire. 

Les autres examens servent principalement à confirmer le diagnostic ou à en établir la 

sévérité. 

La méthode de validation du diagnostic la plus courante est l’acquisition par rayons 

X. Les rayons X sont utilisés pour faire des acquisitions 3D de type CT (computed 

tomography) ou 2D comme pour les radiographies classiques. Ce type d’imagerie est 

le mieux adapté pour obtenir des données morphologiques sur les structures osseuses, 

les tissus mous comme les cartilages ou les ligaments étant beaucoup moins visibles. 

Cependant ce type d’acquisition est considéré comme invasif étant donné que les 

rayons X sont irradiants. Pour cette raison le nombre et les zones d’acquisitions sont 

toujours aussi restreints que possible. Une acquisition 3D est fatalement plus irradiante 

qu’une acquisition 2D, et comme les informations fournies par la radiographie 

classique suffisent à valider le diagnostic de l’arthrose, elle reste la méthode la plus 

utilisée. Les signes symptomatiques recherchés sont : 

- un pincement de l’interligne articulaire  (zone de dégradation du cartilage), 

- des ostéophytes (excroissances osseuses autour de l’articulation), 

- une condensation de l’os au niveau du pincement, 

- la présence de géodes à l’intérieur de la condensation. 



Construction d’un modèle morpho mécanique du genou pour la prédiction des conséquences d’une action thérapeutique – Boris Dousteyssier 

20 

 

D’autres méthodes d’évaluations incluent l’IRM (Imagerie par Résonnance 

Magnétique) et l’échographie. Ce ne sont pas les techniques usuelles et bien souvent 

elles correspondent à des circonstances spécifiques. 

L’IRM est la principale technique d’imagerie non invasive. Elle est basée sur le 

phénomène physique de résonance magnétique nucléaire : le signal IRM provient de 

l’excitation de noyaux d’hydrogènes par ondes  de radiofréquences. La mesure des 

aimantations de chaque voxel permet de constituer une image 3D en niveaux de gris, 

qui dépend soit de la concentration des protons excités (écho de gradient), soit du 

temps nécessaire à leur retour à l’équilibre (écho de spin). Cette technique d’imagerie 

est adaptée pour obtenir des informations sur les tissus mous du corps humain, ainsi 

que leurs lésions potentielles [Railhac, 2003]. Cependant avec une IRM classique les 

acquisitions se font pendant que le sujet est allongé, le tube de l’IRM étant exigu et ne 

permettant pas une grande amplitude de mouvement. Dans le cadre du diagnostic de 

l’arthrose, l’IRM peut permettre de trouver des formes débutantes d’arthroses en 

observant la dégradation du cartilage si le patient se plaint de douleurs et qu’aucun 

signe symptomatique n’a été perçu sur une radiographie. D’autre part elle peut 

permettre de comprendre l’intensification des douleurs dans le cas d’une arthrose 

connue et diagnostiquée. 

L’échographie permet de détecter un épanchement intra-articulaire, la présence 

d’une cavité contenant du liquide, a priori synovial. Dans la majeure partie des cas 

cette technique est utilisée afin de guider le médecin dans la réalisation d’une ponction 

de cet épanchement détecté par radiographie. 

Enfin une dernière méthode d’évaluation se développe dans les hôpitaux : l’imagerie 

EOS (EOS Imaging, Paris). La technique de l’imagerie EOS est comparable à une 

radiographie par rayons X, mais elle repose sur une très basse irradiation de l’ordre de 

10% d’une dose de rayons X classiques, ainsi elle permet l’acquisition de plusieurs 

images tout en respectant les doses d’irradiation admissibles par le sujet. De plus 

l’acquisition EOS se fait en position debout, elle permet d’obtenir des images de 

l’articulation en état de fonctionnement. Etant une acquisition par rayons X, elle est 

adaptée à l’acquisition des structures osseuses. Deux acquisitions sont effectuées 

simultanément sur des plans orthogonaux. Combiné avec le logiciel de traitement de 

données SterEOS qui accompagne le système, cette méthode d’imagerie permet de 

faire une reconstruction 3D surfacique des certaines structures osseuses dont celles du 

membre inférieur. La technique d’imagerie EOS étant comparable à une radiographie 

par rayons X, elle a la même utilité en ce qui concerne le diagnostic de l’arthrose et les 

mêmes signes symptomatiques sont recherchés. 
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 Prévention de la gonarthrose par des orthèses 

L’usage de traitement non pharmacologique de la gonarthrose est recommandé 

pour modifier le chargement du compartiment lésé. Les genouillères sont l'une de ces 

modalités ; elles peuvent être des orthèses de repos, des orthèses souples compressives 

et orthèses articulées valguisantes. Placer une orthèse sur le genou est un traitement 

non-opératoire et non pharmacologique qui peut être utile aux personnes atteintes de 

gonarthrose impliquant principalement le compartiment tibio-fémoral médian ou 

latéral [Segal, 2012]. En théorie, les genouillères appliquent une force de flexion trois 

points externe au genou et atténuent la charge sur le compartiment médian. 

 

Les orthèses de genou pour la gonarthrose sont diverses : orthèses souples, orthèses 

de repos, orthèses articulées – en général valguisantes [Beaudreuil, 2009].  

Dans le monde médical, de très nombreuses publications ont traité des effets des 

orthèses ; il est hors de propos de faire ici une revue bibliographique exhaustive. Seules 

quelques indications seront données. Même si elles sont peu utilisées par les praticiens 

Français, Beaudreuil et al. en 2009 [Beaudreuil, 2009], puis Rannou et al. en 2010 

[Rannou, 2010], concluent à des preuves modestes d’efficacité des genouillères pour 

l'arthrose du genou, et à leur recommandation même si plus récemment, Nelson et al. 

ont fait état d’une certaine controverse à propos de l'utilisation de genouillères 

[Nelson, 2014]. L'efficacité des orthèses de repos n'a pas été étudiée par des essais 

cliniques. Des études suggèrent que les orthèses souples diminuent la douleur dans 

l'arthrose du genou et que leur utilisation est associée à une amélioration subjective : 

la genouillère permet une restauration fonctionnelle du genou en réduisant la douleur, 

la raideur articulaire et le dosage du médicament et en rendant possible la marche sur 

des distances plus longues ; elle augmente la confiance dans le genou. Le suivi à court 

et à moyen terme indique qu’une orthèse articulée valguisante diminue la douleur et 

l'incapacité dans l'arthrose du genou médian, et semble être plus efficace que les 

orthèses souples. Elle améliore la qualité de vie, la proprioception du genou, la force 

du quadriceps et la symétrie de la démarche ; et elle diminue les charges compressives 

dans le compartiment femoro-tibial médian [Beaudreuil, 2009], [Brouwer, 2005], 

[Finger, 2002], [Hurley, 2012], [Pollo, 2006], [Raja, 2011]. Les orthèses articulées 

valguisantes ont un effet biomécanique avéré. Pour Briem et Ramsey [Briem, 2013], il 

est prouvé qu'elles réduisent de manière significative les mesures angulaires 

d'adduction du genou et améliorent les mesures relatives au chargement de 

l'articulation du genou ; certains effets sur l'activité musculaire ont été rapportés avec 

une diminution de la co-contraction du vastus lateralis-lateral et des ischio-jambiers 

[Fantini Pagani, 2013], [Ramsey, 2007] enfin, Larsen et al. [Larsen, 2013] rapportent 

après une analyse fonctionnelle utilisant des caméras infrarouges et des plates-formes 



Construction d’un modèle morpho mécanique du genou pour la prédiction des conséquences d’une action thérapeutique – Boris Dousteyssier 

22 

 

de force pour suivre des activités de marche à pied et de mouvements debout-assis, 

que les niveaux d'activité étaient nettement plus élevés après un à deux mois de port 

d'orthèses selon la gravité de la gonarthrose. 

Dans la pratique, on peut penser que les genouillères ont des effets bénéfiques sur 

l'arthrose du genou et que le type de genouillère et les étapes d'évolution de l'arthrose 

doivent être pris en considération. Mais, étant donné qu’une gêne, une irritation de la 

peau ou un gonflement sont des effets secondaires fréquemment signalés, que le port 

de genouillères est associée à d'autres traitements dans un programme thérapeutique 

multimodal, de nouvelles analyses cliniques et biomécaniques doivent être proposées 

[Giori, 2004], [Squyer, 2013]. Il semble donc nécessaire d'analyser les déterminants 

mécaniques du port des genouillères, en tenant compte de l'alignement des genoux et 

de la correction de l'angle induite, de l'analyse de la flexion-extension et du 

mouvement de rotation du genou, de la pression exercée, des activations musculaires 

lors du contrôle clinique, de l'analyse de la marche et de l'analyse du modèle. 

Dans le domaine de l’ingénierie, peu d'auteurs se sont intéressés à l'étude 

biomécanique des orthèses. Pierrat [Pierrat 2013] a montré l'efficacité mécanique de 

certaines genouillères dans le traitement de l'instabilité du genou (rupture complète 

ou partielle des ligaments croisés) avec une approche à la fois clinique, expérimentale 

et numérique. Ce travail ne permet toutefois pas de décrire le transfert de charge 

mécanique et le déchargement des structures internes du genou et en particulier les 

cartilages des condyles ou ligaments et une modélisation plus poussée doit être 

envisagée. 

 

 Arthroplastie du genou 

Les arthroplasties du genou (unicompartimentale ou totale) sont les deux 

principales réponses thérapeutiques à l'arthrose du genou. Une arthroplastie consiste 

à remplacer une partie ou l’ensemble de l’articulation par une prothèse. La Figure I.6 

montre les principales étapes d’une arthroplastie totale du genou sans ciment. En 2011, 

80300 opérations primaires et 5500 reprises ont été réalisées en France. Malgré de bons 

résultats primaires, il y a encore une certaine quantité d'échec qui nécessite une 

opération de reprise. Le taux de reprise a été estimé à 14% pour des implants tibio-

fémoraux unicompartimentaux (suivi sur 10 ans), à 25 % pour les  implants fémoro-

patellaires (suivi sur 9 ans) et enfin à 5 % pour l'arthroplastie totale du genou (suivi 

sur 9 ans) [HAS 2012]. Il est également bien démontré que les complications sont plus 

fréquentes après une chirurgie de reprise [Ranawat 2010] et que le coût de ces 

procédures est très élevé pour le système de santé. Par conséquent, tout effort visant à 

diminuer le nombre de cas de reprise est précieux. 
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Figure I.6 : Vues frontales (haut) et sagittales (bas) des os du genou à différentes étapes de l’arthrose. 
Genou sain (a). Genou arthritique (b). Coupe des parties endommagées de l’articulation et perçage 
des deux os dans l’axe lors de l’arthroplastie totale sans ciment (c). Genou prothétique (d), la prothèse 
est fixée par l’os se reformant sur les surfaces de contact poreuses de la prothèse.  

 

Les principaux objectifs du remplacement du genou sont de diminuer la douleur et 

de restaurer la fonctionnalité du genou. Tout d'abord, les implants doivent être placés 

dans l'espace avec une précision très élevée en regard de l'anatomie du patient. Un 

écart de plus de 3° par rapport aux axes anatomiques est associé à un nombre accru 

d'échecs ; dans le même temps, la quantité de résection osseuse ne doit pas changer la 

cinématique globale du genou, et donc respecter l'enveloppe des tissus mous. Pour 

atteindre ces objectifs, la chirurgie conventionnelle s'appuie sur des guides 

mécaniques. Ils ne sont pas spécifiques et la même instrumentation est utilisée pour 

tous les patients. Les limites de ces approches sont en partie responsables des taux de 

reprise élevés décrits ci-dessus. Par conséquent, à la fin des années 90, l’assistance ou 

guidage par ordinateur (chirurgie naviguée) a été introduit dans les blocs opératoires 

pour augmenter la précision des opérations [Stindel, 2007]. Au début du 21ème siècle, 

il s'agit d'une approche clinique mature dans la chirurgie orthopédique. Cependant, 
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15 ans plus tard, la diffusion de cette technologie est encore confidentielle, 

représentant moins de 10% des opérations, même si une littérature bien étayée 

confirme la valeur ajoutée clinique du concept.  

Parmi les raisons expliquant cette faible diffusion de la technologie, on peut trouver 

des considérations pratiques telles qu'un temps d'opération plus important, un coût et 

une complexité plus élevés, mais il existe aussi des problèmes plus conceptuels.  

Toutes les solutions cliniques actuellement disponibles reposent sur un modèle 

patient-spécifique. Ces modèles sont une représentation simplifiée de la réalité utilisée 

pour comprendre la pathologie et pour prédire le résultat des chirurgies ; cependant, 

la plupart d'entre eux sont partiels et non intégratifs : chaque dimension (géométrique, 

mécanique, cinématique, biologique, ...) de la question clinique est traitée comme une 

entité distincte. Cette approche est en partie liée à des difficultés techniques dues à 

l'intégration de données multimodales, multi-échelles, multi-résolution et 

asynchrones [Viceconti, 2011]. Il en résulte un manque de réalisme dans les modèles 

qui les rend parfois difficilement utilisables en clinique. Le deuxième point clé réside 

dans l'objectif de l'action thérapeutique qui est de ramener le patient d'un état 

pathologique à un état sain. Actuellement, seules des règles cliniques "moyennes" sont 

appliquées à chaque patient sans tenir compte de sa spécificité.  

 

Finalement, l'objectif des arthroplasties du genou est de restaurer la meilleure 

fonctionnalité possible. Cependant, aucune information per-opératoire fonctionnelle 

n'est disponible, même si un ajustement per-opératoire aura nécessairement un impact 

sur le résultat fonctionnel. Pour aller plus loin, les outils de chirurgie naviguée doivent 

intégrer plusieurs dimensions dans le processus de travail : à la dimension 

géométrique déjà présente, il faut ajouter une dimension mécanique et fonctionnelle 

pour permettre d'anticiper pendant la chirurgie, les conséquences fonctionnelles de la 

procédure elle-même. 
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 Modélisation mécanique du genou 

 

Le genou est une articulation très étudiée dans la littérature. Différentes approches 

sont utilisées, toutes ayant des méthodes et des objectifs différents. Dans cette partie 

nous allons en recenser les principales. 

 

 Mouvement du genou 

De par la nature complexe du mouvement du genou (nous avons vu que le 

mouvement de flexion-extension combine glissement, roulement et rotation 

automatique) une partie de la communauté étudie la cinématique de cette articulation. 

On la retrouve principalement sous le nom « d’analyse de la démarche » (gait analysis). 

Pour cela plusieurs approches sont utilisées. 

 

 Approche directe 

Pour la première, on peut noter l’approche directe : le mouvement est observé sur 

un volontaire, ce qui permet de s’assurer l’aspect physiologique du mouvement. Les 

principales techniques utilisées ici sont les marqueurs ([Nüesch, 2017], [Wahid, 2016]) 

et la fluoroscopie ([Giphart, 2012], [Feng, 2016], [Saevarsson, 2013]).  

En quelques mots : 

 L’arthrose est une affliction répandue et causée par de multiples 

facteurs. 

 De nombreuses étapes thérapeutiques sont envisagées selon la sévérité. 

 La réponse thérapeutique finale est l’arthroplastie, dont une reprise 

cause complications et coûts supplémentaires. Tout effort pour éviter 

une reprise est précieux. 
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Les marqueurs ont l’avantage d’avoir une mise en place plus simple et non invasive. 

Ils sont souvent placés sur la peau de la jambe au niveau des extrémités des os longs 

ou au niveau des différentes articulations participant au mouvement observé. Ces 

marqueurs doivent être facilement discernables par une caméra. Cette technique 

permet d’avoir une représentation globale du mouvement, mais elle peut être 

imprécise. Par exemple elle permettra difficilement d’avoir le mouvement du tibia par 

rapport au fémur, et dans un tel scénario les marqueurs étant sur-cutanés ils peuvent 

bouger par rapport à l’os. Pour pallier à cela les marqueurs peuvent être fixés à l’os, 

avec des implants de type tantalum par exemple dans l’étude de Weidenheilm et al., 

mais cela requière une intervention très invasive ce qui limite fortement son utilisation 

[Weidenhielm, 1993]. Pour pallier à l’invasivité d’une telle procédure les implants 

peuvent être fixés sur des membres cadavériques, mais dans ce cas la physiologie du 

mouvement peut être remise en question. 

La technique de la fluoroscopie permet d’obtenir la position des os tout au long du 

mouvement. La fluoroscopie s’assimile à un « film par rayons X » : un flux de rayons 

X continu est passé au travers de l’articulation pour la durée du mouvement observé, 

comme le montre la Figure I.7. Ceci permet d’avoir avec précision la position des os 

tout au long du mouvement [Feng, 2016], [Nakamura, 2015]. Cependant elle est à la 

fois plus lourde à mettre en place et irradiante pour le patient. La fluoroscopie permet 

de créer un modèle numérique des os observés, avec des positions physiologiques 

[Giphart, 2012], [Saevarsson, 2013]. Ces données peuvent ensuite servir de référence 

à des analyses numériques ou des mises en mouvement cadavériques [Feng, 2016]. 

 

 

Figure I.7 : Suivi de mouvement par fluoroscopie  (d’après [Nakamura, 2015] et [Giphart, 2012]). 
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 Approche indirecte 

Une seconde approche est dite indirecte. Le principe est de mettre un modèle en 

mouvement, aussi physiologiquement que possible, afin de mimer le mouvement 

observé du genou. Cette approche s’appuie sur la méthode directe, qui servira 

d’objectif à atteindre pour le modèle. L’approche indirecte repose sur des modèles 

musculo-squelettiques [Kia, 2014], [Marouane, 2015-2016]. Un modèle musculo-

squelettique est composé des os intervenant dans le mouvement modélisé et 

d’actionneurs remplaçant les muscles du corps humain (Figure I.8). Ces modèles 

permettent notamment de chercher l’action des différents muscles dans la 

décomposition d’un mouvement, principalement en recherchant à minimiser l’effort 

fourni par chaque actionneur pour atteindre le mouvement cible, celui observé lors 

d’une approche directe. Pour valider de tels modèles on ne peut pas mesurer l’effort 

exercé par chaque muscle, on suppose que l’optimisation des efforts fournis donne la 

meilleure estimation possible, bien que de récentes études explorent la relation entre 

le signal électrique dans le muscle mesuré par électromyographie (EMG) et les efforts 

délivrés par ce dernier [Ning, 2015], [Wibawa, 2016]. Par ailleurs le plus souvent les 

articulations ne sont représentées que par leur mouvement principal, par exemple 

pour le genou ce sera un pivot d’axe sagittal, et non par les surfaces de contact de 

l’articulation. Cette simplification du mouvement peut remettre en question le modèle 

utilisé. Pour pallier à cela des modèles à plusieurs niveaux sont créés qui intègrent un 

modèle éléments finis avec les surfaces de contact physiologiques pour l’articulation 

dans un ensemble musculo-squelettique qui actionne l’articulation [Marouane, 2015-

2016]. 

 

 

Figure I.8 : Reproduction de la marche par un modèle musculosquelettique (d’après Kia) 
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 Recherche des efforts physiologiques subis par le genou 

Enfin la dernière approche vise à obtenir les efforts s’appliquant sur l’articulation 

lors d’un mouvement quotidien. Des études ont portées sur des sujets sains marchant 

sur une plaque instrumentée avec des capteurs d’efforts, le plus souvent couplé avec 

des marqueurs externes ([Wahid, 2016], [Schache, 2007], ou par exemple comme dans 

l’étude de l’influence des semelles à coin supinateur ou postérieur sur le moment subi 

par le genou mené par Lewinson et al. [Lewinson, 2016]). Puis les efforts et moments 

sont calculés par des méthodes de cinématique inverse (Figure I.9). 

 

 

Figure I.9 : Mesure des efforts transmis sur le sol lors de la marche par plaque instrumentée (D’après 
Lewinson). 

 

D’autres méthodes recherchent à mesurer directement les efforts sur le genou. Lors 

d’une étude menée par Kutzner et al., 5 volontaires ont reçu une prothèse totale 

instrumentée lors de leur arthroplastie afin de pouvoir mesurer les efforts subis par la 

prothèse lors d’activités quotidiennes [Kutzner, 2010]. Ces résultats ne peuvent pas 

être directement associés à un genou sain, les surfaces de contact étant différentes et 

les ligaments croisés étant enlevés. Une autre méthode est de travailler sur des genoux 

cadavériques. Dans ce cas on s’assure de l’aspect physiologique des surfaces de contact 

et l’articulation peut être instrumentée, comme dans l’étude de [Verstraete, 2017], où 

des capteurs de force ont été installés sous le plateau tibial afin de mesurer les 

contraintes induites passivement par les tissus mous du genou au cours du 

mouvement de flexion (Figure I.10). Ces données seront ensuite utilisées pour valider 

des modèles éléments finis ou comme forces de référence afin d’actionner des 

simulateurs de genou, par exemple le Stanmore knee simulator qui sert à tester les 

prothèses totales de genou en mimant les efforts que recevra la prothèse au cours d’un 

mouvement de marche [Walker 1997]. 
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Figure I.10 : Mesure de l’effort sur genou cadavérique (D’après Verstraete). 

 

 

 Modèles du genou sain 

Une partie importante de l’étude sur le genou passe par la modélisation par 

éléments finis (EF). Chaque modèle ainsi créé utilise des simplifications qui lui sont 

propre et ont des buts différents. Cependant tous cherchent à s’approcher autant que 

possible de la physiologie de l’articulation, que ce soit dans le mouvement qu’ils 

reproduisent ou sur l’information qu’ils donnent : souvent des répartitions de 

contraintes dans les différentes composantes de l’articulation. Le paragraphe suivant 

va illustrer les différences de méthodologie et de buts des différents modèles existants. 

 

 Modèles descriptifs 

Le premier exemple de modèle EF de genou vient de l’étude de Peña et al. [Peña, 

2006]. Le modèle construit est très complet tant du côté de la géométrie utilisée (pas 

de simplification de géométrie des composantes du genou) que du côté des lois 

matériaux utilisés. C’est un modèle purement descriptif qui vise à expliquer, ou 

reproduire, la physiologie du genou par le modèle. Ici, le but est de retrouver la 

répartition des différentes contributions des tissus mous (ligaments et ménisques) lors 

de la stabilité après une sollicitation extérieure (représenté ici par une recherche 

d’équilibre après qu’une force extérieur ait été appliquée). Cependant ce modèle se 

focalise sur le genou en position de jambe tendue.  

Un second exemple de modèle descriptif peut se retrouver dans le travail de Zhong 

et al. [ZHONG, 2011]. Ce modèle s’intéresse aux contraintes dans les ligaments durant 

le mouvement de flexion-extension du genou. Pour ceci des modèles du tibia et du 

fémur ont été créés à partir de CT scans pour plusieurs angles de flexion du genou. Les 
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ligaments ont ensuite été rajoutés sur leurs zones d’insertion. Pour chaque ligament, 

la flexion où il était le plus court représentait son état de base : état déchargé avec une 

contrainte de 0 MPa. Les contraintes étaient ensuite calculées dans les autres positions. 

Cette approche vise à obtenir une approximation du champ de contrainte dans chaque 

ligament tout au long de la flexion. L’utilisation des EF permet ensuite d’appliquer de 

nouvelles sollicitations sur le modèle afin de déterminer le comportement individuel 

des composantes du genou. Dans le cas de cette étude, des mouvements de tiroirs 

étaient effectués sur le modèle afin d’obtenir l’influence de chaque ligaments sur la 

stabilité du genou, et son degré de stimulation par rapport à son fonctionnement usuel. 

Il faut noter que ce modèle ne considère pas le contact effectif du genou : ni les 

cartilages ni les ménisques ne sont modélisés. 

Ces deux modèles s’intéressent principalement aux contraintes subies dans les 

tissus mous du genou. Une autre approche est offerte par l’étude de Adouni et al., 

suivie de celle de Marouane et al. [Adouni, 2012], [Marouane, 2015-2016]. Le but de 

ces études est de combiner un modèle musculo-squelettique avec un modèle EF 

(Figure I.11). Le modèle EF est ajouté afin d’apporter au modèle musculo-squelettique 

une surface de contact physiologique et la stabilité des tissus mous. Par ailleurs ce 

modèle EF actionné par les forces données par le modèle musculo-squelettique vise à 

reproduire la cinématique de la démarche. Ce modèle se démarque des deux 

précédents qui étaient statiques et recherchaient un équilibre mécanique du genou. Ici 

le modèle EF s’insère dans le mouvement du modèle musculo squelettique. L’intérêt 

est de retrouver la mécanique de la transmission du contact entre les deux os longs : 

les points de contacts, et l’effort transmis. 

 

 

Figure I.11 : Couplage d’un modèle musculosquelettique et d’un modèle éléments finis (d’après Peña, 
Zhong et Marouane). 
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Enfin, créer un modèle descriptif ne revient pas toujours à chercher toujours plus 

de complexité du modèle. Dans une étude menée par Sengeh et al., un modèle patient 

spécifique d’un moignon de jambe est créé [Sengeh, 2016]. Ce modèle comprend les 

os de l’articulation du genou, et les tissus mous de la jambe séparés en deux 

ensembles : les tissus de surfaces (la peau et la couche adipeuse sous cutanée) et un 

complexe comprenant les muscles et les tissus mous internes. Ce modèle est représenté 

Figure I.12. L’objectif de l’étude est de trouver des propriétés matériaux qui 

représentent ces ensembles par une méthode inverse. Pour cela 18 tests d’indentations 

ont été effectués sur le patient, puis les paramètres d’une loi de comportement hyper-

élastique ont été optimisés afin que le modèle concorde le plus possible aux tests 

expérimentaux. Ce modèle a pour but de mettre en place une méthodologie 

permettant d’associer des propriétés matériaux à un modèle patient spécifique. Ce 

modèle représente fidèlement le comportement de l’ensemble des tissus mous autour 

de l’articulation  sans passer par une description exhaustive de l’ensemble de ses 

constituants : muscles, ligaments, tendons, vaisseaux sanguins, tissus graisseux, etc…  

 

 

Figure I.12 : Modèle patient spécifique de moignon de jambe. Ce modèle en trois parties comprend les os, les 
tissus de surface (vert) et le complexe muscles + tissus mous internes (rouge) (D’après [Sengeh, 2016]). 
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 Amélioration des modèles EF 

Une autre facette des modèles EF est de s’assurer de la confiance que l’on peut 

donner aux résultats obtenus. Dans cette optique de nombreuses études ont portées 

sur la méthode de modélisation du genou. 

Par exemple, les géométries des composants du genou pour les modèles des études 

vues ci-dessus ont été récupérées par segmentation sur images médicales de sujets 

sains. L’étude de Donahue et al., vise à créer un modèle plus précis en utilisant une 

méthode destructive sur un genou cadavérique afin d’avoir une géométrie plus précise 

des os, cartilages et ménisques [Donahue, 2002]. Pour cela un scanner laser 3D a été 

utilisé sur un genou désarticulé. Dans un premier temps les tissus mous autres que les 

ménisques ont été enlevés afin de scanner le complexe tibia/ménisques, puis le plateau 

tibial a été scanné et enfin le cartilage a été retiré à l’aide d’une solution d’hypochlorite 

de sodium pour scanner l’os du tibia. Mais cette attention particulière à la géométrie 

des tissus mous n’est évidemment possible que dans le cas d’une étude sur genou 

cadavérique. 

D’autres modèles étudient l’influence des techniques de modélisations de certains 

composants du genou. Le modèle créé par Halonen et al., par exemple, confronte cinq 

méthodes de modélisation du cartilage, plus ou moins complexe, et la qualité avec 

laquelle elles représentent la physiologie du cartilage [Halonen, 2013]. Cette étude se 

focalise sur les propriétés matériaux utilisés pour le cartilage tout en gardant une 

géométrie constante sur les différentes simulations. Une approche comparable peut 

être observée dans l’étude menée par Kiapour et al., qui se focalise sur la modélisation 

des ligaments. Cette étude compare deux techniques utilisées pour modéliser les 

ligaments : avec la géométrie 3D du ligament ou en les remplaçant par des éléments 

poutres [Kiapour, 2014]. Ces types d’étude permettent d’avoir une meilleure 

compréhension des simplifications qui sont faites lors de la création d’un modèle EF 

et de l’implication qu’elles peuvent avoir sur les résultats des simulations 

subséquentes. 

Enfin une dernière approche qui peut être effectuée afin d’améliorer un modèle EF 

est de regarder l’influence d’un composant du genou qui n’est pas usuellement 

modélisé. Le cas de l’étude portée par Liu et al., illustrée Figure I.13 porte sur 

l’influence des plicaes sur le mouvement du genou et l’érosion qu’elle peut provoquer 

sur les cartilages [Liu, 2013]. Une plicae est un repli de la capsule synoviale qui n’est 

pas systématique. La capsule synoviale n’intervenant que peu dans l’articulation 

fémoro-tibiale, elle n’est que peu représentée dans les modèles, et par conséquent les 

plicaes aussi. Cependant selon le mouvement modélisé il peut être important de le 

considérer. 
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Figure I.13 : Etudes sur la modélisation des ligaments et du plicae (D’après [Kiapour, 2014], [Liu, 

2013]). 

 

 

 Modèles pathologiques 

Le principal intérêt de l’étude d’une articulation est de pouvoir ensuite comprendre 

les pathologies à lesquelles elle est sujette et de pouvoir optimiser leurs traitements. 

Pour cela il y a autant de modèles de genoux pathologiques que de genoux sains. Nous 

allons voir ci-dessous quel peuvent être les buts de tels modèles. 

 

 Modèle de pathologie 

Une des premières utilités des modèles EF est de pouvoir modéliser une pathologie 

à partir d’un modèle sain. Une telle approche est utilisée dans l’étude de Peña et al. 

[Peña, 2005]. Ici le modèle sain a été altéré afin de représenter une déchirure méniscale. 

Ces altérations sont illustrées Figure I.14. A nouveau le modèle est descriptif, le but est 

d’étudier la gravité des différents types de déchirure méniscale, avec des positions ou 

des tailles différentes, et leur évolution. Le modèle EF permet une étude de la 

pathologie afin de prédire son influence sur l’articulation. Ici l’étude se focalise sur 

l’influence d’une déchirure méniscale, si elle risque de développer des pathologies du 

cartilage, et l’apport possible d’une méniscectomie (traitement courant d’une sévère 

déchirure méniscale). Pour cela les différentes simulations visent à comparer les 

différences de champs de pression selon les différentes conditions d’une déchirure 

méniscale. 

Les modèles EF peuvent aussi permettre de déterminer les conditions menant à une 

blessure. Une étude menée par Orsi et al. explore les conditions menant à une rupture 
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du LCA, en particulier les mouvements du genou y participant [Orsi, 2016]. Le modèle 

EF permet ici de pousser un même genou à la blessure suivant des mouvements 

différents, autorisant ainsi de recenser les amplitudes de rupture et de comparer la 

dangerosité relative des mouvements. Par ailleurs, avec une modélisation de l’ACL 

détaillée, cette étude donne une prévision des faisceaux de l’ACL les plus susceptibles 

de rompre en fonction du mouvement sollicitant l’articulation. 

 

 

Figure I.14 : Altération d’un modèle de genou sain par simulation d’une déchirure méniscale (D’après 
Peña). 

 

 

 Sensibilité 

Les modèles EF permettent de contrôler les modifications qui leur sont apportés. 

Ceci est particulièrement important dans le cas des modèles pathologiques. En 

modifiant une unique caractéristique du modèle on peut en observer la sensibilité. Par 

exemple la position d’une prothèse relative à l’os sur lequel elle est fixée est étudiée 

par Liau et al. [Liau, 2002]. Pour étudier l’influence du mal-alignement d’une prothèse, 

des conditions aux limites comparables sont appliquées à des prothèses totales du 

genou dont une partie a été légèrement déplacée (en translation ou rotation). Les zones 

de pression résultantes sur le polyéthylène de la prothèse sont différentes et peuvent 

mener à une usure prématurée de la prothèse. Une telle étude peut mettre en évidence 

les mouvements pour lesquels ces modifications de pression sont les plus importantes. 

Par la suite on pourra indiquer au chirurgien quels positionnements doivent recevoir 

une attention particulière, ou encore créer une prothèse moins sensible à une usure 

due à de tels mal-alignements. 

Un autre exemple d’une étude sur une unique dimension du modèle est illustré par 

Oh et al. [Oh, 2014]. Le but de ce modèle est de prédire l’influence qu’aura la taille de 

l’insert de la prothèse totale sur la distribution des tensions entre les deux ligaments 

latéraux et la répartition des forces de contact entre les deux condyles, dans le but final 

de choisir la plus adaptée. 
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 Etude sur l’arthroplastie 

Des modèles sont utilisés afin d’étudier les traitements actuellement utilisés. Une 

étude menée par Park et al. se focalise sur l’effet d’une arthroplastie totale du genou 

sur les ligaments latéraux [Park, 2015]. Cette étude montre une corrélation entre une 

élongation des ligaments après une arthroplastie et une perte de flexion maximale du 

genou. Ceci démontre que les techniques actuelles d’arthroplastie peuvent être 

améliorées, potentiellement en gérant l’équilibre des ligaments dans une position plus 

fléchie qu’elle ne l’est actuellement. 

 Enfin des modèles peuvent donner de nouveaux outils au développement des 

traitements. Des études menées par Godest et al. et Halloran et al. modélisent les 

simulateurs de marche Stanmore gait simulator et Purdue gait simulator [Godest, 2002], 

[Halloran, 2005]. Ces simulateurs de marche servent à tester les prothèses totales de 

genou dans des conditions aussi proches de la démarche physiologique que possible. 

Modéliser une prothèse existante permet de valider les résultats obtenus. La méthode 

peut ensuite être utilisée pour développer de nouveaux prototypes de prothèse totale, 

ou simplement de s’assurer la validation du modèle prothétique afin de l’incorporer à 

un modèle patient dépendant. 

 

 

 Propriétés matériaux émergentes pour la modélisation par EF 

La Table I.1 recense les différentes propriétés matériaux utilisées dans les modèles EF 

du genou étudiés pour l’état de l’art. 

On remarque que dans la majorité des cas les ligaments sont modélisés avec des 

propriétés matériaux non linéaires, spécifiquement hyper-élastiques dans quelques 

études où la loi de comportement est précisée. Par ailleurs si le modèle n’est pas 

focalisé exclusivement sur les ligaments ils sont représentés par des éléments 

uniaxiaux afin d’alléger le modèle. 

Les os étant beaucoup plus rigides que le reste des tissus de l’articulation ils sont 

majoritairement modélisés par leur surface extérieure avec des propriétés de « corps 

rigide ». Cela veut dire que la surface est totalement indéformable dans le modèle, et 

toutes les sollicitations subies par l’os sont calculés en un point de référence. 

Les cartilages sont des tissus poroviscoélastiques. Cependant la plupart des 

analyses sont statiques ou quasi-statiques, aussi la viscosité et la porosité n’ont pas 

d’impact dans les modèles. Ainsi dans la majorité des cas les cartilages sont modélisés 
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en tant que matériau isotrope. Le module d’Young varie entre 10 et 20 MPa et le 

coefficient de Poisson entre 0,4 et 0,5. 

Ce sont les ménisques qui sont les moins constants entre les différents modèles. Les 

modèles se focalisant sur les ménisques les représentent avec des propriétés matériaux 

complexes afin de s’approcher de leur comportement physiologique, d’autres modèles 

ne les modélisent pas afin d’alléger le modèle. Ils sont cependant toujours modélisés 

avec des propriétés matériaux élastiques linéaires, en tant que phase isotrope ou 

isotrope transversalement. 

 

[Ramaniraka, 2005][Suggs, 2003] 
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Table I.1 : Propriétés matériaux émergentes de la littérature pour la modélisation EF du genou. 
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 Problématique et objectifs 

 

L’état des connaissances actuelles concernant la prédiction de l’effet de traitements 

sur l’articulation du genou soulève de nombreuses problématiques, autant d’un point 

de vue clinique que de l’ingénierie. Cette difficulté est accrue si l’on s’intéresse à 

l’arthrose, qui est une maladie qui évolue sur des temps longs, et dont l’origine peut 

être variée.  

Le cadre général de la thèse est un programme de recherche visant à travailler au 

niveau global sur l'arthrose du genou. Son originalité principale consiste à mélanger 

les compétences médicales et techniques pour l'amélioration des soins physiques (en 

particulier par orthèses) ou chirurgicaux (arthroplastie totale ou partielle du genou). 

Un objectif de ce programme de recherche est la mise en place d’un outil prédictif 

couplant modélisation mécanique et biochimique dans le cadre unifié de la 

mécanobiologie permettant de déterminer l’efficacité d’un traitement ou d’en anticiper 

les effets secondaires, dans le cadre de stratégies de traitement associant différentes 

modalités. Un tel outil pourrait avoir un intérêt certain dans la compréhension de 

l’évolution du genou arthrosique, mais aussi dans ses applications : les concepteurs de 

dispositifs médicaux disposeraient d’un moyen de conception et d’optimisation de 

leurs produits ; les praticiens pourraient anticiper des stratégies de traitement 

adaptées à chaque patient.  

En quelques mots : 

 Le genou est une articulation très étudiée : 

- Pour l’analyse de son mouvement complexe, par des méthodes 

directes ou indirectes. 

- Pour l’analyse des sollicitations quotidiennes de l’articulation 

avec des modèles descriptifs ou des modèles cherchant à 

améliorer la physiologie de la modélisation. 

- Pour l’analyse d’une pathologie ou des conséquences d’une 

action thérapeutique. 
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Cependant, un tel outil nécessite bien des étapes : 

(i) Une revue de la littérature montre le lien entre la géométrie du genou et les 

pressions générées sur le plateau tibial. Cependant, les méthodes 

d’investigation ne sont pas systématisées et concernent parfois seulement des 

genoux cadavériques. Il est donc nécessaire de développer des stratégies plus 

systématiques, basées sur l’imagerie médicale, permettant une reconstruction 

géométrique précise du genou. 

(ii) Un modèle éléments finis restituant l’équilibre mécanique du genou pour 

différentes angulations représentatives des mouvements de la vie quotidienne 

afin de déterminer les zones et les niveaux de chargement subis par les 

différents tissus mous (cartilages, ligaments, ménisques). 

(iii)La mise en mouvement de ce modèle par la modélisation des contractions 

musculaires et l’incorporation des effets dynamiques. La difficulté principale 

réside alors dans la description suffisamment réaliste de ces contractions pour 

ne pas voir apparaître des sur-contraintes non physiologiques dans les tissus 

mous – et en particulier dans les cartilages. 

(iv) La prise en compte des effets de couplages mécanobiologiques avec le 

développement de l’arthrose et la modification des tissus osseux, cartilagineux 

et musculaires dans la zone affectée. Un tel modèle reste à écrire complètement 

et à valider par un suivi longitudinal de patients. 

Par ailleurs, des modèles spécifiques pour des dispositifs médicaux pourraient être 

envisagés, pour les orthèses par exemple [Pierrat 2013] mais aussi pour les prothèses. 

 

Le présent travail se concentrera sur les points (i) et (ii) évoqués précédemment, tout 

en gardant à l’esprit la nécessité d’une solution suffisamment robuste pour que les 

autres points puissent en tirer profit et la plus intégrée possible entre imagerie 

médicale et modélisation mécanique. Il s’agira donc de proposer une démarche 

patient-spécifique de construction et d’exploitation d’un modèle géométrique puis 

mécanique en vue d’une utilisation ultérieure dans le cadre de traitements de 

l’arthrose. Ce modèle permettra de simuler géométriquement la montée d’une marche 

d’escalier. Cette modélisation ne représentera pas exactement la mécanique de 

l’articulation lors d’une montée de marche d’escalier car la réponse musculaire ne sera 

pas prise en compte à ce stade. La cinématique du genou étant complexe, le modèle 

mécanique devra être validé par une confrontation aux images physiologiques. 
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Par conséquent, après une rapide introduction, puis une revue des travaux les plus 

significatifs (Chapitre I), ce manuscrit présentera les méthodes d’imagerie nécessaires 

à la construction d’un modèle géométrique du genou (Chapitre II) ; une séquence 

d’imagerie IRM a dû être adaptée afin de faciliter la segmentation des tissus mous ; 

ensuite, l’exploitation mécanique nécessite un lissage des surfaces segmentées sans 

pour autant perdre la forme ni le volume des différents éléments. Une IRM 

conventionnelle ne permet pas d’imager dans différentes positions avec des conditions 

suffisantes de représentativité : pour reproduire la géométrie du genou lors de la 

montée d’une marche, il faut donc utiliser une autre modalité d’imagerie ; l’imagerie 

par rayons X à bas niveau d’irradiation EOS est bien adaptée à cette problématique, 

mais les structures internes du genou sont peu marquées. Le Chapitre III présente une 

méthodologie de fusion des informations IRM et EOS afin de reconstruire un genou 

avec toutes ses composantes dans différentes positions. Enfin, la reconstruction 

précédente donne des informations géométriques macroscopiques pertinentes, 

cependant cette reconstruction est insuffisante pour établir l’équilibre mécanique du 

genou ; en particulier, un décalage très faible (1 mm i.e. 1 voxel approximativement) 

entre fémur et plateau tibial conduit à des variations de pression très grandes : la force 

transmise par l’articulation est de 10 à 20 fois plus élevée que celle attendue. Pour avoir 

des valeurs réalistes il est nécessaire d’établir l’équilibre mécanique du genou 

(Chapitre IV). Finalement, le modèle mécanique peut être validé de deux manières : 

(1) la géométrie globale du genou après équilibre mécanique est comparée à la position 

donnée l’imagerie (2) la bibliographie donne de nombreuses indications sur la 

cinématique du genou, en particulier, la position des zones de contact sur le plateau 

tibial en cours de mouvement semble être une information importante et discriminante 

permettant d’évaluer le modèle mécanique établi. Enfin, une conclusion générale 

permettra de repositionner ce travail dans le cadre du programme de recherche sur 

l’arthrose en rappelant les principaux résultats mais aussi les principales limitations et 

en présentant les perspectives possibles. 

  



 
Chapitre I. Etat de l’art 

41 

 

  





 

43 

 

 Création d’un modèle géométrique 3D 

du genou 

 

 

Introduction 

 

L’objectif de ce chapitre est la création d’un modèle géométrique fidèle au genou du 

sujet, servant de base à la modélisation mécanique ultérieure. Comme ce modèle doit 

permettre de détailler les tensions dans les ligaments et la pression sur les cartilages, 

la modalité d’imagerie utilisée doit être suffisamment élaborée pour distinguer ces 

différents éléments. La forme des tissus osseux est importante car un écart même faible 

dans l’estimation de l’interligne de contact influence directement la pression générée. 

La modalité d’imagerie retenue est l’imagerie par résonance magnétique (IRM), très 

bien adaptée à la visualisation des tissus mous. Un protocole d’acquisition a été mis 

en place. Plusieurs séquences d’images volumiques IRM ont été optimisées afin de 

mettre en évidence de manière différente les éléments constituant le genou. Cependant 

les images étant réalisées de manière indépendantes et à différents instants, il est 

nécessaire de les ré-échantillonner et les recaler entre elles avant de procéder à la 

segmentation. Le résultat de la segmentation ne peut pas être utilisé directement dans 

un calcul mécanique. Ce résultat est bruité, ce qui conduirait à des concentrations de 

contraintes ou des surfaces de contact partiel difficiles à résoudre. Un lissage de la 

géométrie segmentée s’avère nécessaire. Une attention particulière est portée à cette 

étape qui, si elle est mal maîtrisée, peut conduire à des variations de volume ou de 

forme. 

Ce chapitre décrit le processus de construction du modèle géométrique du genou, 

de l’acquisition des données brutes qui serviront de support à l’étude à la création du 

modèle avec une attention particulière apportée à la conservation de la spécificité de 

la géométrie du sujet. Il se divise en 5 parties, l’acquisition des données IRM à 

proprement dites, le premier recalage effectué entre les différentes séquences d’IRM, 

la segmentation de ces dernières afin d’obtenir un modèle géométrique de 

l’articulation du sujet, une étude sur les méthodes de lissage, étape nécessaire lors de 

la création du modèle, et enfin le maillage de ce modèle afin d’obtenir un modèle 

éléments finis patient-spécifique qui sera utilisé pour l’analyse biomécanique.  
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 Acquisition des données 

 

La première étape pour créer le modèle éléments finis est l’acquisition des données 

qui serviront de base. Pour cela il faut pouvoir observer et différentier les principaux 

constituants du genou qui participent à son équilibre mécanique. La technique utilisée 

ici est l’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) [Railhac, 2003]. 

La première série d’acquisitions, par IRM, a pour but d’obtenir les différentes 

structures du genou droit du sujet. Afin d’obtenir une bonne précision sur les 

différents composants de l’articulation, le sujet a dû passer trois IRM à différentes 

séquences : 

 La première en Echo de SPIN pour les tendons et les ligaments croisés. 

 La seconde en Echo de SPIN avec saturation du gras (FAT SAT) pour les 

cartilages, les ligaments latéraux et les ménisques. 

 Enfin la dernière en Echo de gradient T1 pour les os. 

La zone d’acquisition est de 40 cm centrée autour de l’articulation. Les trois 

acquisitions ont été effectuées successivement afin de limiter au maximum les 

changements de position entre les images. La Figure II.1 montre des images extraites 

de ces IRM prises avec différentes séquences. Toutes ces images ont été prises avec 

l’IRM 3 Tesla du CHRU de Brest. 

 

 

Figure II.1 : Différentes séquences d’acquisition IRM (3 Tesla). (a) écho de SPIN (b) écho de SPIN 
avec saturation du gras (c) écho de gradient T1. 

 

Sur ces images on peut questionner le choix de l’acquisition en Echo de gradient T1 

(c) pour la segmentation des os. Cet exemple permet de clarifier la différence entre la 

perception de l’œil et la segmentation par ordinateur. A l’œil nu l’os parait plus simple 
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à différencier sur l’acquisition en Echo de SPIN (a), cependant on peut noter que sur 

cette acquisition l’os cortical en surface et l’os trabéculaire sont différenciés. Cette 

différenciation n’est pas nécessaire lors de la segmentation car le modèle éléments finis 

modélisera l’os dans son ensemble. Par contre sur l’acquisition en Echo de SPIN la 

limite entre l’os cortical et le cartilage est moins marquée, rendant la segmentation de 

l’os moins précise. Par ailleurs il semble y avoir peu de différences entre l’acquisition 

en Echo de SPIN avec FAT SAT (b) et l’acquisition en Echo de gradient T1 (c), en réalité 

la saturation du signal du liquide synovial crée des artéfacts sur l’os rendant parfois 

sa limite avec le cartilage floue. 

Des modalités différentes impliquent des réglages différents de la machine afin 

d’obtenir la meilleure qualité possible pour chacune. Ainsi, bien que les données de 

sortie concordent pour les trois images, elles ne sont pas comparables point par point. 

Notamment à cause de la taille des voxels ou des zones d’acquisition différentes. En 

prévision d’un inévitable recalage entre les trois jeux de données, quatre marqueurs 

ont été placés sur la peau du sujet. Ces quatre marqueurs consistent en quatre pastilles 

visibles sur les trois acquisitions. Ces marqueurs ont été scotchés sur des points 

caractéristiques de la peau du sujet (ici des nævus mélanocytaire, ou grains de beauté) 

afin de pouvoir retrouver leur position exacte lors d’une éventuelle nouvelle prise 

d’image. La Figure II.2 schématise le positionnement  des marqueurs. 

 

 

Figure II.2 : Appellation et placement des marqueurs sur le genou du sujet. 
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Les images obtenues sont d’excellente qualité, outre un léger phénomène 

d’assombrissement observable sur la partie inférieure de l’articulation, qui s’avérera 

contraignant pour la segmentation mais pas dommageable. 

Des images ont aussi été prises avec une IRM 1,5 Tesla (la plus répandue dans le 

milieu hospitalier). Cependant les données obtenues ne suffisent pas à une 

segmentation aisée et suffisamment fine de la totalité des structures du genou. Pour 

chaque instance, les images sont granuleuses et ont peu de contraste. Des images tirées 

de telles acquisitions sont montrées Figure II.3. Pour les objectifs de cette étude la 

puissance de l’IRM 3 Tesla est nécessaire. 

 

 

Figure II.3 : Images prises avec une IRM 1,5 Tesla. 

 

 

 

 

 

 

En quelques mots : 

 L’acquisition par IRM permet d’obtenir les données sur lesquelles créer 

le modèle géométrique. 

 3 modalités différentes sont utilisées afin d’obtenir les différents 

composants du genou. 

 L’acquisition doit être effectuée par IRM 3 Tesla pour obtenir le 

contraste nécessaire à la segmentation. 
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 Recalage des différentes séquences 

 

Les volumes IRM du genou ont été acquis sous trois séquences différentes afin de 

récupérer la totalité des composants majeurs de l’articulation. Cependant afin 

d’obtenir la meilleure qualité possible pour chacune de ces modalités, les réglages de 

l’IRM étaient différents. En particulier, les tailles des données de sortie, les zones 

d’acquisitions et enfin la taille des voxels n’était pas constantes entre les différentes 

séquences. La Table II.1 recense le détail de ces différences. Pour rappel les images 

IRM sont acquises en tant que coupes avec une certaine résolution. Dans cette étude 

on nomme voxel le volume créé par le pixel d’une coupe IRM auquel on attribue la 

distance entre deux coupes successives. Par ailleurs, la résolution de l’IRM étant de 

l’ordre de 0,5 mm, il se peut que le sujet ait légèrement bougé entre les acquisitions 

(qui prenaient chacune environ 3 minutes). Pour cela les données des différentes 

séquences IRM ont dû être recalées entre elles. 

 

Table II.1 : Caractéristiques des différentes images IRM au cours du recalage. 

 Echo de SPIN 
Echo de SPIN avec 
FAT SAT 

Echo de gradient 
T1 

Taille voxel (mm) 0,6x0,6x0,3 0,6x0,6x0,3 0,8x0,8x0,4 

Taille tableau données 
brutes (vx) 

720x720x528 784x784x528 528x528x395 

Taille zone 
d'acquisition réelle (vx) 

720x576x472 784x596x476 528x400x357 

Taille zone 
d'acquisition après sous 
échantillonnage (vx) 

540x432x354 588x447x357 528x400x357 

Taille zone 
d'acquisition finale (vx) 

500x400x357 500x400x357 500x400x357 

Taille voxel finale (mm) 0,8x0,8x0,4 0,8x0,8x0,4 0,8x0,8x0,4 

 

Cependant ce premier recalage est très contraint. Étant donné que l’on travaille sur 

des tableaux de données brutes, on peut transformer les images en utilisant des 

transformations affines mais pas de rotations. En pratique cela se traduit par un 

recadrage des données brutes obtenues autour de la zone utile de l’image et un sous 

échantillonnage des données les plus détaillées. Ces deux transformations ont été 

effectuées à l’aide du logiciel ImageJ [Schindelin, 2015]. 
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La première phase de travail a été de recadrer les zones d’acquisitions. En effet, la 

taille totale des données de sortie est prédéfinie, et suivant les réglages demandés la 

zone d’acquisition effective occupe plus ou moins d’espace sur les tableaux de données 

de sortie. Simplement, en saturant à l’excès les images on voit clairement les limites de 

l’image : les zones sans données pour les voxels ont une intensité constante à 0, alors 

que dans les zones d’acquisition de vide il y a un bruit. Pour les IRM, on considère 

comme du vide les intensités entre 0 et 10 sur 255 (maximum de la dynamique d’une 

image 8 bits) comme on peut l’observer sur la Figure II.4. L’image est saturée au-dessus 

d’une intensité de 6 sur 255, le genou a été surligné pour plus de clarté. Le travail de 

recadrage consiste à rogner les zones en dehors de l’acquisition et les coupes sagittales 

composées uniquement de bruit. Ce premier recadrage donne les zones d’acquisition 

réelles des données. 

 

 

Figure II.4 : Illustration du bruit et de la zone d’acquisition de l’IRM. 

 

L’étape suivante est de sous échantillonner les modalités en Echo de Spin, avec et 

sans saturation du gras, afin d’avoir la même qualité de détail entre les trois modalités. 

Ce sous échantillonnage a été effectué avec un algorithme bilinéaire. Cette opération 

permet d’obtenir des tailles de voxel identique (0,8x0,8x0,4 mm3) entre chaque 

séquences. 

Comme nous l’avons vu précédemment, des marqueurs visibles sur les trois 

modalités ont été disposés en prévision de ce recalage. La Figure II.2 (p. 45) indique 

leur position et leur appellation (nommés par ordonnée z croissante). La dernière étape 

de ce recalage consiste à recadrer les images sur une origine commune. Pour cette 

origine le marqueur C est choisi. De par leur disposition, les marqueurs B et C sont les 
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plus discernables des quatre marqueurs, les marqueurs A et D se confondant avec la 

peau sur une de leurs extrémités en vue sagittale. Le marqueur C est préféré au B : ce 

dernier étant à la limite de la zone d’acquisition, il est légèrement moins visible, 

notamment sur l’acquisition en gradient de T1. Finalement les différentes images sont 

recoupées pour ne conserver que la zone d’acquisition commune. Cette action 

correspond à une translation de l’image d’une distance de 6 voxels en moyenne. La 

dimension finale des IRM du sujet est de 500x400x357 voxels. 

Les marqueurs restants permettent de s’assurer de la qualité du recalage. La Table 

II.2 détaille les différences de position en voxel des différents marqueurs pour les trois 

modalités d’acquisition par rapport à leur position moyenne sur les trois modalités. 

Par construction, on retrouve bien une erreur nulle pour le marqueur C. En général les 

résultats sont excellents, chaque marqueur étant à moins d’un voxel de la position 

moyenne pour les trois modalités. L’erreur moyenne totale donnée par les trois 

marqueurs est de 0,46 voxel, ce qui correspond à une distance de 528 µm de la position 

moyenne sur les trois modalités. Une telle précision étant de l’ordre de celle du choix 

de la position des marqueurs par l’utilisateur, un meilleur recalage des images IRM ne 

peut être espéré. Cependant il faut garder à l’esprit que les différences de position 

entre marqueurs sont atténuées par leur position relative à la zone d’acquisition. En 

effet on peut noter qu’ils sont concentrés dans la zone antéro-supérieur des images. 

Un marqueur plus éloigné aurait pu souligner une imprécision du recalage. Le 

positionnement des marqueurs actuels était nécessaire afin d’assurer la répétabilité du 

marquage : à la fois due aux points les plus remarquables de la peau du sujet et afin 

d’assurer leur stabilité lors des déplacements vers la machine ou lors du placement de 

l’antenne autour du genou. Une autre limite de cette évaluation de qualité du recalage 

est la faible quantité de marqueurs, encore une fois limitée par la qualité recherchée. 

Malgré tout il faut noter que cet ensemble de 4 marqueurs est suffisant afin de 

construire un repère dans l’espace dans lequel recaler les trois modalités IRM. Le fait 

que ce repère concorde dans les trois modalités permet d’être confiant dans la qualité 

du recalage. La Figure II.5 montre trois exemples d’images construites à partir des trois 

séquences recalées. À chacune a été attribué une couleur : rouge pour celle en écho de 

Spin, vert pour celle en écho de Spin avec saturation du gras et bleu pour celle en écho 

de gradient T1. 
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Table II.2 : Détail de l’erreur de positionnement des marqueurs après recalage. 

Erreur 

recalage 

(vx) 

Echo de SPIN Echo de SPIN - FAT SAT Echo de gradient T1 
Err. moy. par 

marqueur 

(vx) x y z x y z x y z 

pastille A -0,17 0,17 1,00 -0,17 -0,33 -1,00 0,33 0,17 0,00 0,37 

pastille B -0,50 0,67 -0,17 -0,50 0,17 -0,17 1,00 -0,83 0,33 0,48 

pastille C 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 

pastille D -0,83 0,50 1,00 0,17 0,00 0,00 0,67 -0,50 -1,00 0,52 

  |ε| ϵ [0 ; 0,5]    err. moy. totale (vx) 0,46 

  |ε| ϵ ]0,5 ; 1[    err. moy. totale (mm) 0,53 

  |ε| ≥ 1      

 

 

 

Figure II.5 : Combinaison des trois séquences recalées (R : écho de Spin, G : écho de Spin avec 
saturation du gras, B : écho de gradient T1). Coupe sagittale du genou avec visualisation (a) des 
condyles internes, (b) du LCP, (c) des condyles externes. 

 

 

 

En quelques mots : 

 Les données des différentes modalités IRM sont de tailles différentes, 

elles doivent être recalées. 

 Les données les plus détaillées doivent êtres recadrées et sous 

échantillonnées. 

 L’estimation de l’erreur de recalage par les marqueurs visibles sur les 

trois modalités donne une erreur moyenne totale de 528 µm. 
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 Segmentation du genou 

 

L’étape suivante dans la création du modèle est d’extraire les différentes structures 

anatomiques d’intérêt du sujet à partir des volumes de données brutes, et de les 

transformer en un objet qui pourra être manipulé par la suite : passer du milieu continu 

qui est le corps humain à un assemblage de pièces mécaniques. Pour cela le genou du 

sujet va être segmenté entre ses différentes structures, chacune définie par leur surface 

limite. Cette segmentation a été effectuée principalement manuellement à l’aide du 

logiciel Avizo® (v.8.0.0, FEI, Hillsboro, United States). 

Les images 3D obtenues par IRM ont été exportées sous forme d’un empilement de 

coupes sagittales 2D. Le logiciel Avizo® permet de recalculer les piles d’images afin 

d’obtenir les vues dans les plans frontal et transverse. Cependant la taille des voxels 

(0,8x0,8x0,4 mm3) est telle que l’image est deux fois plus précise selon l’axe sagittal que 

selon les autres. Par conséquent une segmentation sur les coupes sagittales permet à 

l’utilisateur une visibilité plus fluide du volume à segmenter en passant d’une image 

à une autre, ainsi les images ont principalement été segmentées selon la coupe 

sagittale. 

Durant l’opération de segmentation, le logiciel attribue une surface délimitant le 

volume constitué des voxels choisis pour un composant de l’articulation. Il faut garder 

à l’esprit que le point qui correspondra pour le logiciel au point de la surface n’est pas 

exactement sur la limite physiologique du composant : même avec une segmentation 

parfaite, la précision ne peut pas excéder la dimension d’un voxel de l’image 

segmentée. C’est une limite de la segmentation. 

Afin de limiter au maximum l’influence de l’utilisateur lors de la segmentation, elle 

a été effectuée de la façon la plus automatique possible. Pour cela l’outil d’Avizo® 

principalement utilisé a été l’algorithme de croissance de la région. Cet outil permet à 

l’utilisateur de choisir un point source de l’image et un intervalle d’intensité. Le logiciel 

ajoutera à la pièce actuellement en segmentation toute la zone connexe, contenant le 

point choisi, dont l’intensité des points appartient à l’intervalle choisi. Cette technique 

permet aussi la semi-automatisation du processus de segmentation. Un exemple du 

fonctionnement de cet algorithme est présenté Figure II.6. 
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Figure II.6 : (a) Exemple de segmentation : point source centré sur les condyles fémoraux, intervalle 
d’intensité [0;20]. (b) Seuil différent : [0;6]. (c) Point source différent : centré sur la patella. 

 

Autant que faire se peut chaque composant a été segmenté en modifiant le moins 

possible le seuil choisi.  

Grâce au choix procuré par les trois modalités d’acquisition différentes, pour la 

majorité des images les structures anatomiques du genou étaient assez clairement 

définies pour rendre leur segmentation triviale. Cependant quelques obstacles ont 

empêché l’automatisation complète du processus. 

L’obstacle le plus courant est le « lien par pixel unique ». Le corps humain est un 

milieu continu, et choisir l’intervalle définissant un composant à l’unité d’intensité 

près est laissé à l’appréciation du manipulateur. Dans la majorité des cas le contraste 

était assez clair entre le composant segmenté et son environnement pour que ce choix 

arbitraire reste mineur. Cependant dans de rares cas, un faible contraste permettait la 

création d’un chemin avec l’extérieur. Principalement lorsque la limite devenait fine 

entre deux parties du corps dont l’intensité était similaire sur l’image IRM. Il arrivait 

qu’à cause du bruit un voxel connecte deux composants visiblement différents : un 

exemple d’un tel lien est montré sur la Figure II.7. Un autre obstacle qui rentre dans 

cette même catégorie est l’insertion d’un vaisseau sanguin dans l’os. Concrètement sur 

certaines images le vaisseau sanguin peut servir de pont entre l’os et le reste du corps 

comme on peut l’observer sur la Figure II.7. Ces deux cas nécessitaient l’intervention 

de l’utilisateur afin d’établir une limite dans la recherche de la zone connexe 

représentant la structure segmentée. 
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Figure II.7 : (a) Exemple avec zoom de deux zones connectées par le bruit d’un unique pixel. (b) 
Exemple d’une tentative de segmentation d’un os sur une image avec insertion de vaisseau sanguin. 

 

Un second obstacle est l’assombrissement observable sur la partie inférieure des 

images IRM. Il est nettement observable Figure II.8. Cet assombrissement ne pose pas 

de problème pour discerner les structures du genou à l’œil nu. Cependant il impose 

d’ajuster constamment l’intervalle d’intensité définissant le composant du genou 

segmenté. Bien que rendant les limites des composants un peu plus floues cet 

assombrissement n’a pas été préjudiciable à la segmentation du genou. Cependant 

dans l’optique d’une automatisation du processus, ce sera une complication à ne pas 

négliger. 

 

 

Figure II.8 : Assombrissement sur la partie inférieure de l’image. 
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Un obstacle majeur cependant explique la difficulté à automatiser le processus de 

segmentation : il vient des limites parfois subjectives entre les différentes structures 

anatomiques. Dans la plupart des cas cela peut être résolu en changeant l’image 

support de segmentation. La Figure II.9 montre un exemple d’un tel phénomène. Si on 

ne regarde que l’image en écho de SPIN (image (b)) il est difficile d’établir la limite 

entre l’os cortical du fémur et le LCP, alors que sur l’image en écho de gradient (image 

(a)) cette séparation est évidente. Etant donné que la segmentation ne permet pas 

d’attribuer un voxel à deux composants distincts, ce type d’obstacle devient 

simplement un problème de priorité. Dans cet exemple précis l’os sera segmenté en 

premier lieu sur l’image en écho de gradient, puis dans un deuxième temps le ligament 

sera segmenté sur l’image en écho de SPIN où il est plus visible. 

 

 

Figure II.9 : Exemple lors de la segmentation du LCP (entouré en vert). Le LCP est plus visible sur 
l’image (b), mais la frontière avec le fémur est plus nette sur l’image (a). Par conséquent il faut 
segmenter en premier le fémur sur (a) puis le LCP sur (b). 

 

Cependant il arrive que la différence doive être faite entre deux structures 

semblables, ce cas se présente en particulier dans cette étude pour les limites entre les 

ligaments croisés (antérieur et postérieur) et les cartilages (patella/fémur et 

fémur/tibia, ce dernier en exemple Figure II.10). Dans un tel cas la technique 

précédente ne fonctionne pas : les composants étant semblables ils apparaissent de 

façon identique sur l’IRM, peu importe la modalité. Lors de telles occurrences le choix 

de la limite entre les deux composants devient subjectif de la part du manipulateur. 

Bien que la limite est le plus souvent visible à l’œil nu, elle n’est plus traçable au pixel 

près comme pour la majorité de la segmentation. Il faut noter que cette précision est 

bien au-delà de celle du modèle élément finis une fois qu’il sera terminé. Bien que 

contraignant pour le manipulateur qui doit faire la segmentation de telles limites 

manuellement image par image, l’erreur qu’il peut apporter à la segmentation restera 
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négligeable pour le modèle finis. Ce type d’obstacle ne deviendra primordial que dans 

l’optique d’une automatisation future du processus de création du modèle patient-

spécifique. 

 

 

Figure II.10 : Exemple de segmentation du cartilage tibial. (a) Image de base. (b) Limite vue par l’œil 
humain. (c) Tentative de segmentation par seuillage. 

 

Enfin la dernière difficulté rencontrée lors de la segmentation des IRM provient de 

la gestion du lissage des surfaces par le logiciel Avizo®. Le lissage est une étape 

nécessaire : la segmentation est effectuée plan par plan, de manière indépendante, sans 

tenir compte de la continuité de la surface segmentée dans l’espace. Au bruit de 

segmentation lié aux variations aléatoires de niveaux de gris dans un plan s’ajoute un 

bruit lié aux écarts aléatoires dans l’acquisition des différents plans. Il en résulte des 

surfaces segmentées annelées, ce qui n’a pas de sens physiologique et pourrait 

conduire à des artéfacts dans l’analyse mécanique. Par conséquent, le logiciel fera 

toujours trois itérations de lissage de Laplace avec un coefficient de 0,6 par défaut. 

Cependant un tel lissage a pour effet de réduire le volume occupé par la surface lissée. 

Dans certains cas où le composant lissé était trop fin pour créer une surface après le 

lissage il était tout simplement supprimé. La Figure II.11 illustre un tel cas : l’attache 

du ménisque sur le tibia y est supprimée par morceau. Cette technique de lissage n’est 

pas adaptée dans ce cas et il est difficile de la contrôler à partir du logiciel. Ce lissage 

par défaut a été désactivé et une étude sur les techniques de lissage a été conduite afin 

de s’assurer de la qualité du modèle géométrique. 
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Figure II.11 : Exemple de suppression de surface segmentée au niveau de l’attache antérieure du 
ménisque interne causée par un volume trop faible après le lissage de Laplace automatique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

En quelques mots : 

 La méthode proposée est aussi automatique que possible par utilisation 

de l’algorithme de croissance de région. 

 Une segmentation manuelle reste nécessaire pour certains composants 

du genou. 

 Le processus reste opérateur-dépendant, en particulier pour la 

délimitation des cartilages. 
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 Lissage du modèle géométrique 

 

Le modèle géométrique (la morphologie) ainsi obtenu par segmentation n’est pas 

adapté à un calcul par éléments finis. La précision du modèle assure l’aspect 

géométrique du patient-spécifique, cependant les rugosités peuvent générer des 

erreurs numériques. Par exemple lors de la gestion d’un contact entre deux surfaces, 

où deux phénomènes peuvent apparaître. Deux surfaces en contact trop rugueuses 

auront des zones de contact disséminées sur plusieurs sommets, qui surestimeront les 

contraintes subies aux endroits de contact. D’un autre côté si le glissement est permis 

entre les deux surfaces, les irrégularités risquent de provoquer des décollements 

partiels des surfaces de contact, ou d’un autre point de vue multiplier les recherches 

de mise en contact. Pour la suite le modèle va devoir être simplifié, que ce soit dans le 

comportement des différentes structures de l’articulation ou dans leurs relations entre 

elles, une géométrie si détaillée est superflue. 

Pour cela deux étapes indispensables à la création du modèle sont le lissage et le 

maillage du modèle.  

Le lissage va permettre de supprimer le bruit sur la position des nœuds du modèle 

et dans ce cas précis de supprimer les détails trop fins de la géométrie du modèle et ne 

garder que la topologie ayant une importance mécanique pour le calcul élément finis. 

Un exemple de détail inutile dans le cadre de cette étude est une concavité à la surface 

du tibia (Figure II.12). On peut voir sur l’IRM qu’elle est sûrement causée par un 

vaisseau sanguin qui vient irriguer l’os. Cependant lors du  calcul une zone de 

concentration de contrainte risque de se créer autour de cette singularité topologique. 

Elle ne sera pas très importante et dans une zone qui n’intéressera pas lors de 

l’exploitation des résultats. Ce niveau de détail n’est pas nécessaire dans le cadre de 

l’étude et peut être supprimé par lissage afin de simplifier la géométrie. 
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Figure II.12 : Concavité à la surface du tibia due à l’insertion d’un vaisseau sanguin, risquant 
d’interférer dans les calculs. 

 

Une autre facette importante du lissage apparait pour le cas des cartilages. Lors de 

la segmentation nous avons pu voir qu’il était difficile de déterminer la limite entre les 

deux cartilages en vis-à-vis. Cette différentiation a été faite au mieux mais en regard 

de l’analyse éléments finis la qualité de la surface est primordiale. La moindre rugosité 

entre ces deux surfaces complexifiera grandement le calcul, entravant sa convergence 

et retardant d’autant sa complétion. De plus il faut noter que lisser les surfaces des 

cartilages se justifie physiologiquement : la fonction principale de ces structures 

anatomiques étant de faciliter le glissement de l’articulation, toute rugosité que nous 

pouvons observer à ce stade du modèle est très probablement due à une erreur 

précédente. 

Cette opération va fatalement modifier le modèle. Toujours dans un souci de fidélité 

du modèle au sujet, une étude sur différentes techniques de lissage a été conduite afin 

de déterminer celle qui sera la plus adaptée à cette étude. L’objectif ici est de réduire 

le bruit causé par le système de mesure et la segmentation tout en conservant la 

géométrie générale du sujet. 

  

 Méthodes de lissage 

L’étude s’est portée sur trois techniques de lissage. La méthode de Laplace, 

l’algorithme λ|µ et l’algorithme des classes de Humphrey. 
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 Lissage de Laplace 

L’algorithme de Laplace est très simple : chaque point est déplacé en direction du 

barycentre de ses points voisins d’une fraction λ (ϵ  ]0 ; 1]) de la distance, comme 

illustré Figure II.13. 

 

 

Figure II.13 : Etapes du lissage de Laplace. (a) point original et ses voisins. (b) calcul du barycentre 
des points voisins. (c) déplacement du point calculé en direction du barycentre d’une fraction de la 
distance. (d) point résultant. 

 

Il y a deux techniques pour calculer la nouvelle position pi. La première est de 

modifier tous les points de q à p en même temps, c’est la version dite simultanée. Ainsi 

chaque nouvelle position ne dépend que de la position des points à l’itération 

précédente. La seconde est de modifier les points un par un, c’est la version séquentielle. 

Dans ce cas, les nouvelles positions dépendent non seulement des positions à 

l’itération précédente mais aussi du chemin de calcul emprunté. Si les résultats de la 

version simultanée sont meilleurs, la version séquentielle demande moins de mémoire 

pour le calcul.  

Dans ce cas précis la taille de la surface permet l’utilisation de la version simultanée, 

avec λ=0,63. 

De par sa nature, le lissage de Laplace induit toujours un rétrécissement de l’objet 

lissé. En effet, faire tendre chaque point vers le barycentre de ses voisins va faire tendre 

tous les points vers le barycentre de l’objet. Pour cette raison le nombre d’itérations 

doit toujours être limité. 

Le lissage par la méthode de Laplace est la technique la plus simple et la plus 

couramment utilisée. Par exemple, lorsque que le logiciel Avizo® crée la surface qui a 

été segmentée, sans contre-indication, 3 itérations de lissage de Laplace à λ=0,6 seront 

effectuées par défaut. 
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 Lissage par l’algorithme λ|µ 

Le principal défaut du lissage de Laplace est le rétrécissement de l’objet lissé. Pour 

remédier à cela, on ajoute une itération avec un coefficient négatif après chaque 

itération du lissage de Laplace. On alterne ainsi les itérations de l’algorithme de 

Laplace avec un coefficient positif λ, induisant un rétrécissement de l’objet, et négatif 

µ, ayant pour but de compenser cet effet. Ce coefficient µ doit vérifier µ < -λ < 0 afin 

d’avoir un effet suffisant et de mieux conserver le volume de l’objet. Cet algorithme 

implémente un filtre passe bande, la bande passante étant [0 ; kBP] avec kBP = 1/λ + 1/µ 

> 0. Habituellement, λ et µ sont choisis tels que kBP = 0,1 [Taubin, 2000], ce qui donne 

pour cette étude λ=0,63 et µ=0,67. 

Pour ce qui est de l’espace de stockage, l’algorithme λ|µ n’est pas plus lourd qu’un 

lissage de Laplace, les deux itérations étant indépendantes l’une de l’autre. Comme 

pour le lissage de Laplace il y a les deux versions de calcul, simultanée et séquentielle, 

avec les mêmes qualités et défauts. L’étude portant sur le même objet, sa taille permet 

l’utilisation de la version simultanée.  

 

 Lissage par l’algorithme des classes de Humphrey 

Cet algorithme se base aussi sur une correction du lissage de Laplace et se 

décompose en deux temps. Une itération normale du lissage de Laplace, puis dans un 

deuxième temps le point modifié est repoussé vers la surface de l’objet de la moyenne 

des déplacements effectués lors de la première étape du dit point et de ses voisins 

[Vollmer, 1999]. Ces opérations sont illustrées Figure II.14. 

 

 

Figure II.14 : Illustration de l’algorithme des classes de Humphrey. (bleu) maillage initial. (rouge) 
itération du lissage de Laplace. (noir) déplacement inverse de la moyenne des déplacements 
précédents des points du voisinage (D’après [Vollmer, 1999]). 
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L’algorithme des classes de Humphrey est beaucoup plus demandant en espace de 

stockage que les deux techniques de lissage vues précédemment. La première étape 

reste une itération de l’algorithme de Laplace, par contre pour la deuxième étape il 

faut avoir accès au déplacement effectué sur le point et ses voisins. 

Dans un souci d’homogénéité pour l’étude, les itérations de lissage de Laplace ont 

été effectuées simultanément avec un coefficient λ=0,63. 

 

 Comparaison et choix 

Dans cette étude, les lissages ont été effectués à l’aide de l’add-on GiBBon® du 

logiciel Matlab® (R2014a, MathWorks, Natick, United States) [Moerman, 2016a]. Afin 

de les comparer, 25 itérations de chaque lissage sont conduites sur une surface brute 

du fémur, la pièce la plus imposante et irrégulière de cet assemblage. Les principaux 

critères observés étaient les variations de volume et de surface entre la pièce originelle 

et celle lissée. La Table II.3 recense ces valeurs pour les trois techniques de lissage. Un 

lissage de qualité se qualifie d’une légère réduction de la surface (de l’ordre de 1%) 

pour un volume aussi constant que possible au cours de l’opération. Il faut aussi que 

la forme générale de l’objet lissé soit respectée : par exemple si l’objet présente une 

arête il ne faut pas que tous les points qui la composent soient déplacés dans la même 

direction et que cet élément de la forme originale soit cassé. On peut observer que les 

techniques de l’algorithme λ|µ et des classes de Humphrey respectent bien ces 

critères, avec une variation de volume inférieure à 0.1% et une réduction de surface de 

l’ordre de 1%. Par contre le lissage de Laplace induit une réduction bien plus 

importante. La Figure II.15 montre les variations de position des points de la surface 

après chaque lissage. Pour les techniques de l’algorithme λ|µ et des classes de 

Humphrey on reconnaît le mouchetis représentatif de la suppression d’un bruit. Le 

lissage a permis de s’acquitter des légères imprécisions sur la position des nœuds. Pour 

la technique de Laplace cependant les variations de position des points du modèle sont 

réparties en nappes localisées sur les crêtes de la surface. Cette transformation altère 

la géométrie initiale de la pièce. 
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Table II.3 : Variations de volume et de surface pour les différentes techniques de lissage. 

 Lissage de Laplace Algorithme λ|µ 
Algorithme de classes de 

Humphrey 

%volume 96,322 100,0966 99,9666 

%surface 93,825 99,2485 98,9400 

 

 

 

Figure II.15 : Modification de position apportée par le lissage (mm). 

 

Ces résultats limitent le choix de technique de lissage aux algorithmes λ|µ et des 

classes de Humphrey. Ces deux techniques sont extrêmement comparables dans le 

cadre de cette étude. Aussi le choix a été porté sur l’algorithme λ|µ pour deux 

arguments secondaires. Le premier est la puissance de calcul, l’algorithme λ|µ étant 

plus simple et demandant moins de ressources en mémoire, les opérations de lissage 

s’effectuent légèrement plus rapidement. Le second vient de la technique utilisée pour 

la segmentation. La pièce actuellement en processus de lissage a été segmentée sur une 

image pixélisée du composant du genou qu’elle représente. Cela implique que la limite 

de ce composant n’est plus une ligne distincte mais une rangée de pixels dont 

l’intensité est comprise entre celles de l’intérieur et l’extérieur du composant. Lors du 

processus de segmentation les composants ont été différentiés par l’intensité des pixels 

les représentant, excluant ainsi ces rangées limites. La segmentation a induit un 

rétrécissement de chaque volume. Tout ceci est illustré Figure II.16. Ce rétrécissement 

de moins d’un pixel est négligeable, toujours est-il qu’un lissage par algorithme λ|µ 

impliquant un très léger gonflement du volume permet de ne pas accentuer ce 

phénomène. 
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Figure II.16 : Illustration du rétrécissement de volume induit par la segmentation. (a) limite (en 
rouge) entre deux composants du genou (noir objet de la segmentation et blanc son voisin). (b) Image 
divisée en pixels, limite réelle en rouge pour comparaison. (c) Segmentation du composant noir 
(limite en vert). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

En quelques mots : 

 Différentes techniques de lissage sont étudiées afin de choisir celle qui 

conservera au mieux l’aspect patient-spécifique du modèle. 

 Les 3 méthodes étudiées sont : filtre de Laplace et algorithmes λ|µ et des 

classes de Humphrey. 

 L’algorithme λ|µ est choisi car il offre le meilleur compromis entre 

temps de calcul et qualité du résultat. 
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 Maillage 

 

L’étape finale pour la création de la géométrie éléments finis du genou est le 

maillage du modèle obtenu jusqu’ici. Le maillage va modifier le modèle de deux 

manières essentielles. La première s’inscrit dans la simplification en vue de l’analyse 

par éléments finis. Le nombre de points utilisés pour une représentation fidèle des 

composants du genou après la segmentation est beaucoup trop lourd pour un calcul 

éléments finis. Les nuages de points définissants les différents composants doivent être 

sous échantillonnés. Cette étape permet aussi de mieux gérer le niveau de détail de 

chaque structure anatomique. Sur le logiciel de segmentation, Avizo®, le détail du 

composant segmenté (sa précision dans la forme rendue après segmentation) est choisi 

par le nombre de points qui composeront le nuage le représentant. Dans ce cas si une 

précision différente est attendue pour des structures différentes il revient à l’utilisateur 

d’évaluer les rapports de taille entre les structures segmentés. Lors du maillage le 

critère est la distance entre deux points, il permet une gestion plus homogène de la 

précision désirée sur chacun des composants du genou. 

La deuxième modification apportée par le maillage tient dans la nature même de 

l’objet obtenu pour le modèle. La représentation géométrique extraite pour un 

composant de l’articulation après segmentation est une surface en 3 dimensions, elle 

est composée d’un nuage de points d’une part, et d’éléments surfaciques d’autre part. 

Ces éléments sont des triangles définis par les 3 points qui composent leurs sommets. 

Dans la majorité des cas, des pièces en volume plein vont être utilisées pour l’analyse 

éléments finis, il faut donc créer des points à l’intérieur de la surface pour créer ce 

volume. De plus, autant que faire se peut, des éléments quadrilatéraux en surface et 

hexaédriques en volume seront privilégiés par rapport aux éléments triangulaires et 

tétraédriques, ces types d’éléments étant souvent plus précis lors de l’analyse éléments 

finis, surtout dans le cas d’une compression comme ce sera le cas dans cette analyse. 

Les composants du genou qui ont été maillés sont les os (fémur et tibia) et les 

cartilages leur correspondant. Le choix a été fait d’étudier la stabilité passive du genou, 

ce qui exclut la patella et le tendon patellaire. De plus dans un premier temps les 

ligaments sont modélisés de façon simplifiée. Les ménisques, tout comme les 

ligaments, ont été maillés afin de préparer un modèle plus complexe. Dans cette étude, 

l’ajout des ménisques étant encore exploratoire, ils ont été maillés de la même façon 

que les cartilages et ne seront qu’évoqués ici. Le maillage a été effectué à l’aide du 

logiciel Harpoon® (Sharc, Manchester, United Kingdom).  

Les os vont être modélisés en tant que « corps rigides », ils ont été maillés avec des 

éléments surfaciques. Les cartilages ont été maillés avec des éléments volumiques. Le 
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modèle compte au total 43 558 éléments. Durant l’étude de convergence il est apparu 

que, du fait de leur modélisation, le nombre d’éléments composant les os importait 

beaucoup moins que ceux des tissus mous de l’articulation. Le facteur limitant pour le 

maillage des os est la qualité de la surface de contact avec leur cartilage. Il faut que la 

surface soit suffisamment lisse afin de ne pas créer de concentrateurs de contraintes 

sur le cartilage. Pour les tissus mous il faut que le maillage crée un nombre suffisant 

d’éléments dans l’épaisseur du cartilage. Après segmentation le cartilage a une 

épaisseur au minimum de 4 mm autour des régions de contact, il faut qu’au moins 3 

éléments puissent être dans l’épaisseur. Pour ces raisons les tailles des mailles ont été 

choisies à 3,2 mm pour les os et 1,2 mm pour les cartilages et ménisques. 14 060 

éléments composent les os, 8 447 pour le fémur et 5 613 pour le tibia. Les cartilages 

représentent la majeure partie des éléments du maillage avec 9 293 éléments pour le 

cartilage tibial et 20 201 éléments pour le cartilage fémoral. Tous les détails sont 

recensés dans la Table II.4. 

 

 

Table II.4 : Détails du maillage. 

Composant 
Nombre total 

d'éléments 

Taille des 

mailles (mm) 

Nb. de 

nœuds 

Nb. 

d'éléments 

Hexagonaux 

Nb. 

d'éléments 

prismes 

Nb. 

d'éléments 

tétrahédriques 

Ligaments 4 - 8 - - - 
Fémur 8 447 3,2 4 270 - - - 
Tibia 5 613 3,2 3 001 - - - 
Cartilage fémoral 20 201 1,2 7 553 1 201 2 019 16 981 
Cartilage tibial 9 293 1,2 4 089 1 238 741 7 314 
Ménisques 35 220 1,2  14 741 5 714 2 172 27 334 
Modèle Complet 43 558   18 921    

 

 

Finalement à ce modèle il faut ajouter les quatre ligaments principaux. Les 

ligaments sont assimilables à des rubans élastiques. Pour cela, ils ont été modélisés 

comme des poutres ne travaillant qu’en traction. Dans un premier temps le seul contact 

qui va être considéré pour les ligaments est celui de leur attache, dont la position exacte 

est donnée par la segmentation. Cette modélisation simple ne nécessite qu’un élément 

pour représenter chaque ligament. Il faut noter que l’attache inférieure du LLE est sur 

la fibula (non représentée ici) et non sur le tibia. Considérant la modélisation ceci 
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implique seulement un point d’application excentré des forces du LLE sur l’ensemble 

tibia-fibula. Etant donné que la fibula est considérée comme immobile par rapport au 

tibia et qu’il n’y a pas d’interactions entre la fibula et d’autres composants de 

l’articulation modélisée, on peut considérer que l’action du LLE se porte sur le tibia 

tant que l’application des forces reste correcte. Pour cela un nœud a été ajouté au tibia 

afin d’avoir la bonne position pour l’attache du LLE sur l’ensemble tibia-fibula. 

La Figure II.17 montre la géométrie maillée du modèle. 

 

 

Figure II.17 : Illustration du maillage du modèle. 

 

Une amélioration possible pourrait être de ne pas gérer le maillage uniformément 

pour les os. La taille des éléments des os correspond à celle nécessaire pour le contact 

avec les cartilages, mais elle pourrait être augmentée dans les zones qui en sont 

éloignées. En poussant ce résonnement à l’extrême, la plupart des éléments du fémur 

et du tibia sont inutiles. On pourrait considérer un maillage des os ne comprenant que 

les éléments des surfaces en contact avec les cartilages et des nœuds aux positions 

d’attache des ligaments. Cependant la taille du maillage des os ne modifiant que 

négligemment le temps de calcul lors de l’étude de maillage cette amélioration n’a pas 

été jugée nécessaire dans ce cas et les os ont été maillés dans leur intégralité afin de 

garder une meilleure visibilité du modèle dans son ensemble. 

 



 
Chapitre II. Création d’un modèle géométrique 3D du genou 

67 

 

  

En quelques mots : 

 Seuls les éléments de stabilité passive sont maillés : fémur, tibia et leurs 

cartilages associés. Les ménisques ont étés maillés en prévision de leur 

insertion dans le modèle. 

 Les ligaments seront modélisés de façon simplifiée et n’ont pas été 

maillés. 

 Le modèle comporte 43 558 éléments, principalement dans les cartilages 

(29 494). 
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Conclusion 

 

Le Chapitre II a conduit à la création d’un modèle géométrique à partir d’images 

IRM. Trois séquences spécifiques ont été mises en œuvre afin d’assurer la meilleure 

restitution possible des différentes composantes du genou. Une étape de ré-

échantillonnage et de recalage des images tridimensionnelles a dû être réalisée. 

Finalement, l’erreur de repositionnement moyenne est de 0,46 voxels, soit 530 µm. Une 

segmentation semi-automatique a été utilisée pour extraire les structures anatomiques 

du genou. Comme elle conduit à des surfaces bruitées, trois techniques de lissage ont 

été étudiées ; l’algorithme λ|μ donne le meilleur compromis entre temps de calcul et 

qualité du résultat obtenu : le volume comme la surface varient de moins de 1%, alors 

que le lissage de Laplace conduit à une variation de volume de près de 4% et de surface 

de plus de 6%.  

Cependant, le processus reste opérateur–dépendant  lors de certaines phases de la 

segmentation, en particulier pour la délimitation des cartilages. On peut remarquer 

aussi que la méthode de création de modèle décrite ici utilise de nombreux logiciels 

(ImageJ, Avizo, Matlab, Harpoon) ce qui peut la rendre compliquée dans le cadre 

d’une utilisation de routine. 

Finalement, le genou est représenté par 8 solides discrétisés en 43 554 éléments. 

Pour constituer le modèle éléments finis complet, les modes de chargement, la 

connectivité entre les solides et leur comportement mécanique doivent être définis.  

 

Ce modèle vise à analyser une action de la vie courante, la  montée de marche 

d’escalier a été sélectionnée comme un mouvement de référence de la biomécanique 

[Kutzner, 2010], plus sévère que le mouvement de la marche. Un essai visant à 

reproduire une montée de marche d’escalier ayant pour but d’obtenir la position 

physiologique des os au fur et à mesure de la flexion de la jambe sera donc réalisé. 
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 Modélisation morpho-fonctionnelle du 

genou 

 

 

Introduction 

 

L’objectif dans ce chapitre est la construction d’un modèle morpho-fonctionnel du 

genou. Il s’agit de développer une approche de recalage d’un modèle géométrique sur 

des positions physiologiques du genou lors d’un mouvement de la vie quotidienne, ici 

le choix s’est porté sur la flexion lors de la montée d’une marche d’escalier. Le Chapitre 

I a conduit à la création d’un modèle géométrique du genou dont l’équilibre 

mécanique pourra être étudié à plusieurs angles de flexion et qui pourra in fine être 

confronté à la réalité. Pour cela une seconde acquisition doit être effectuée, afin 

d’obtenir la position physiologique du genou à différents instants de la flexion. Cette 

acquisition permettra la validation de l’analyse éléments finis qui sera effectuée : à la 

fois en vérifiant si la création de la géométrie EF est bien restée patient-spécifique à 

l’aide d’une acquisition effectuée avec une autre technique d’imagerie, mais aussi lors 

de l’obtention de l’équilibre mécanique en fournissant des données sur lesquelles 

vérifier la légitimité de notre technique d’analyse et la véracité des résultats qu’elle 

apporte. Afin d’acquérir les positions physiologiques du genou lors d’un mouvement 

de flexion, la technique d’imagerie choisie est l’imagerie EOS, permettant à la fois une 

liberté suffisante pour effectuer le mouvement étudié dans la zone d’acquisition, mais 

surtout de prendre les acquisitions en position debout, ce qui permettra d’obtenir des 

images du genou dans une position fonctionnelle. Cependant l’imagerie EOS est 

comparable à une radiographie par rayons X, et les images obtenues par l’acquisition 

sont des projections 2D des os de l’articulation. Afin d’obtenir les positions 

physiologiques de l’articulation pour le modèle géométrique, une technique de 

recalage doit être développée pour positionner un modèle géométrique 3D sur ces 

images 2D. 

 

Ce chapitre décrit l’acquisition de la pseudo-cinématique lors du mouvement de 

flexion-extension, et le développement d’une technique de recalage afin de positionner 

le modèle géométrique sur ces données. Le chapitre comporte quatre parties : tout 
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d’abord la méthodologie expérimentale adoptée lors de l’acquisition du mouvement 

physiologique de l’articulation, puis la description d’une technique de recalage 

commune par points de référence communs entre le modèle et les données du sujet, la 

troisième partie traite du développement d’une technique de recalage par projection. 

Enfin les deux techniques de recalage vont être comparées dans la dernière partie et 

un premier calcul Eléments Finis utilisant seulement le positionnement des os lors de 

la flexion va être exploré. 

 

 

 

 Acquisition de la pseudo-cinématique du genou en charge 

 

La seconde série d’acquisitions, par imagerie EOS, a pour but d’établir les positions 

physiologiques des os du genou droit d’un sujet sain lors de différents états de flexion. 

L’objectif ici est double. Tout d’abord cette seconde acquisition va permettre de 

s’assurer que le modèle créé à partir de l’acquisition IRM est bien resté patient-

spécifique malgré les différentes transformations subies. Ensuite, elle va permettre de 

pouvoir décomposer le mouvement de flexion de l’articulation inhérent à la montée 

d’une marche d’escalier. Ces images donneront les positions de référence pour notre 

modèle mécanique. Pour ceci l’imagerie EOS offre de nombreux avantages. En premier 

lieu l’acquisition s’effectue en position debout, ce qui permet d’obtenir des images avec 

le genou chargé. Ensuite la zone d’acquisition permet une certaine liberté, le sujet peut 

se mouvoir assez pour recréer le mouvement d’une montée de marche. Enfin 

l’acquisition s’effectuant simultanément sur les plans frontaux et sagittaux, la 

comparaison entre les projections 2D et un modèle en 3D sera plus complète. 

Une marche d’escalier fait en moyenne 150 mm, le choix a été fait de décomposer le 

mouvement en plusieurs incréments de hauteurs de marche. Pour ceci des cales de 50 

mm d’épaisseur sont positionnées sous le pied du sujet et 4 images sont acquises, pour 

des hauteurs de sur élévation du pied de 0, 50, 100 et enfin 150 millimètres. Ces images 

vont servir de référence pour un modèle éléments finis, il est donc important de 

contrôler les conditions aux limites pour ce modèle mécanique. Dans ce cas précis il 

faut pouvoir contrôler la charge s’appliquant sur l’articulation. Dans cette optique une 

balance a été placée sous le pied du sujet afin qu’il applique une charge constante entre 

les différentes acquisitions pour un souci d’homogénéité. Plusieurs essais avant les 

acquisitions ont révélé que la charge optimale à maintenir pour le sujet était 30 kg. 
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Cette charge offre la meilleure stabilité pour le panel entier des acquisitions. Une 

charge plus lourde est compliquée à maintenir statiquement le long des acquisitions à 

angles de flexion élevés et réciproquement pour une charge plus légère lors d’une 

acquisition jambe tendue. En plus de contrôler l’intensité de la charge, le protocole 

expérimental prévoit de contrôler la direction dans laquelle elle est appliquée. Pour 

cela le sujet doit garder la jambe la plus verticale possible afin d’aligner la charge 

appliquée avec le tibia et ainsi limiter les effets de couple sur l’articulation du genou. 

La zone d’acquisition est de l’ordre de 500 mm centrée autour de l’articulation pour 

les acquisitions en flexion, la jambe tendue a été acquise entièrement afin de pouvoir 

calculer l’angle HKA (« Hip-Knee-Ankle ») et de savoir si le sujet présentait un varus ou 

valgus. Les plus hautes marches (de type marche d’escalator) pouvant atteindre les 

200 mm, une 5ème acquisition a été effectuée dans le cadre d’un possible 

développement du modèle. La Figure III.1 schématise les conditions d’acquisition, la 

Figure III.2 représente les différentes images acquises. 

 

 

Figure III.1 : Schéma du protocole d’acquisition. A gauche en position genou fléchi, à droite en 
position jambe tendue. 
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Figure III.2 : Différentes images acquises avec le système EOS. (a) position jambe tendue. (b) (c) (d) 
Position genou fléchi à l’aide d’une sur-élévation du pied de respectivement 50, 100 et 150 mm. 

 

On peut noter sur les images que le sujet n’a pas pu maintenir la jambe verticale 

avec l’augmentation de la sur élévation. Cette erreur expérimentale est due à l’espace 

restreint d’acquisition. Afin d’obtenir les meilleurs images possible la zone 

d’acquisition a été centrée sur le genou en flexion, réduisant la liberté de mouvement 

du sujet avec l’augmentation de la flexion de l’articulation. 

La précision de la balance est de l’ordre de 1 kg. Une meilleure précision aurait été 

superflue, le sujet n’arrivant à maintenir la charge que dans cet intervalle lors de la 

prise de données, et ce malgré une durée des prises de données extrêmement courte : 

autour de 15 secondes pour la jambe entière et 7 secondes pour les différentes flexions. 

Suite à l’acquisition, l’angle HKA a été mesuré. Cet angle du plan frontal est formé 

par les trois centres articulaires suivants : 

- Centre de la tête fémorale pour la hanche (Hip) 

- Le centre des deux condyles du fémur pour le genou (Knee) 

- Le centre du plateau inférieur tibial pour la cheville (Ankle) 

Le sujet présente un léger varus de 4,5°. Ce varus est en dessous du seuil 

pathologique, cependant il faudra considérer son influence sur les résultats d’un 

modèle patient-spécifique.  
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Les angles de flexion du genou ont été calculés sur les images. Ils sont de 0°-40°-55°-

70° pour les sur élévations de 0-50-100-150 mm respectivement (précision de 2°). Les 

points choisis pour calculer ces angles sont représentés Figure III.3. 

 

 

Figure III.3 : Représentation des points choisis pour calculer l’angle HKA dans le plan frontal (a) et 
les angles de flexion dans le plan sagittal (b) (c) (d). 

 

Le logiciel d’acquisition de radiographies EOS permet en outre à l’utilisateur de 

faire coïncider un modèle statistique de formes sur les images (Statistical Shape Model 

– SSM). L’utilisation de ce SSM est prévue pour la jambe tendue, et utilise l’intégralité 

des os pour obtenir une reconstruction 3D. Aussi ce SSM est de bonne qualité pour 

l’image jambe tendue et se dégrade rapidement au fur et à mesure de la flexion. Les 

SSM formés sur les images des différents angles de flexion sont représentés Figure 

III.4. 
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Figure III.4 : Représentation des SSM formés sur les images EOS des différents angles de flexion : 0° 
(a), 40° (b), 55° (c) et 70° (d). On note une dégradation du SSM avec les angles de flexion croissant. 

 

Plusieurs phénomènes expliquent cette dégradation. Tout d’abord la zone 

d’acquisition étant limitée, l’utilisateur doit cependant deviner l’autre extrémité de l’os 

dans le protocole de recalage du SSM. Ensuite, les proportions de l’os ne sont 

respectées que dans le plan focal de l’image. Ce qui est avant ou après ce plan sera 

déformé. Pour chaque acquisition le plan focal a été centré sur l’articulation afin 

d’avoir l’image la plus exacte possible du genou lors de la flexion. De fait, la forme de 

la partie longue de l’os n’est sûrement pas la bonne, et bien qu’une correction ait été 

appréciée par l’utilisateur elle est assurément source d’erreur. Finalement, le recalage 

du SSM a été prévu pour une certaine orientation de l’os, aussi la création du modèle 

3D aura tendance à redresser l’os vers une position de jambe tendue. 
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 Recalage des os par points de référence 

 

Une fois les images des os du genou prises dans leur position physiologique, il faut 

pouvoir recaler le modèle créé sur les images EOS. Pour cela la première technique 

utilisée est la plus simple : elle vise à recaler deux  objets semblables, deux surfaces 3D 

obtenus par les différentes méthodes d’acquisition entre elles. Elles sont représentées 

Figure III.5. D’un côté il y a le modèle créé à partir de l’acquisition IRM dans le 

Chapitre I et de l’autre le SSM formé sur des images EOS. Afin de garder la meilleure 

précision possible pour le recalage, le modèle créé à partir des images IRM est 

manipulé dans une version maillée plus finement que celle qui sera utilisée dans le 

modèle EF par la suite. 

 

 

Figure III.5 : Représentations d’un même os issu de deux techniques d’imageries différentes qui vont 
être recalées entre elles, exemple du fémur. D’un côté le modèle créé à partir de l’IRM (a) et de l’autre 
le SSM formé sur les images EOS (b). 

 

 

 Conditions de recalage 

Pour recaler ces deux surfaces entre elles, la méthode la plus commune a été tentée : 

choisir un ensemble de points remarquables de l’os et chercher la similitude qui 

rapproche le plus possible les ensembles des deux versions de l’os. Les points de 

référence choisis sont les suivants : 

- Dans le plan frontal : dans le centre de la fosse intercondylaire (B) et sur les 

épicondyles latéraux et médiaux (respectivement A et C). 

- Dans le plan sagittal : à l’extrémité distale du fémur (D), à l’extrémité 

antérieure (E) et dans le creux formé par les lignes de bifurcation (F). 
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- Dans le plan transverse : aux extrémités antérieures et postérieures des 

condyles médiaux (respectivement G et I) et latéraux (respectivement L et J) 

et sur les épicondyles médiaux et latéraux (respectivement H et K) 

Les positions exactes de ces points sont illustrées Figure III.6. 

 

 

Figure III.6 : Position des points de référence utilisés afin de recaler les deux objets 3D. Points du 
modèle créé à partir des IRM pris pour la vue frontale (a), la vue sagittale (b) et la vue transverse (c). 

 

Ensuite les deux os issus des deux techniques d’imagerie ont été recalés l’un sur 

l’autre dans chacun des trois plans avec l’algorithme « Iterative Closest Point » (ICP) 

[Rusinkiewicz, 2001], [Zhang, 2016]. L’algorithme ICP est un algorithme qui minimise 

la distance moyenne entre deux nuages de points. A partir de deux nuages de points 

(un dit source et un dit référence), l’algorithme calcule les meilleures transformations 

(rotations et translations) pour positionner le nuage de points source sur celui de 

référence. Ses principales étapes sont les suivantes : 

(i) Associer chaque point du nuage source au point le plus proche du nuage 

de référence. 

(ii) Calculer la meilleure combinaison de rotation et translation afin 

d’aligner les points du nuage source à leurs points associés. Pour cela 

l’erreur est calculée au sens des moindres carrés. 

(iii) Modifier les points du nuage source en utilisant la transformation 

obtenue. 

(iv) Itérer les étapes (i) à (iii) jusqu’au critère d’arrêt. 

Chacun des trois recalages par ICP donne une rotation et deux translations dans 

l’espace. Les translations redondantes sont pondérées par le nombre de points choisis 

dans le plan. En effet il faut noter que plus de points ont été choisis sur le plan 
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transverse (6 au lieu de 3 dans les autres plans). Ce choix délibéré a été effectué afin de 

positionner au mieux les surfaces de contact des cartilages dans le plan principal du 

contact. 

Le recalage n’est effectué que dans le plan de sélection du point car la technique de 

choix du point implique une incertitude le long de la normale au plan de sélection. La 

Figure III.7 illustre la direction de l’incertitude pour un point sélectionné. Le choix a 

été fait de privilégier la répétabilité de la sélection des points de référence dans les 

plans correspondants plutôt qu’un recalage purement 3D. Ceci a permis une meilleure 

répartition des points sur la surface. En effet les seuls points identifiables avec une 

répétabilité parfaite en 3D sont ceux sur les épicondyles (A et C dans le plan frontal, H 

et K dans le plan transverse). Les autres points auraient pu induire une erreur de 

positionnement due à l’opérateur, causée par un point remarquable sur une arête de 

l’os (sur les lignes de bifurcation ou sur les condyles par exemple), ou un détail 

anatomique du sujet n’apparaissant pas sur le SSM, que ce soit dû à une faible 

discrétisation du volume ou à l’aspect statistique du modèle. 

 

 

Figure III.7 : Incertitude sur la position dans l’espace des points choisis sur un plan. Exemple des 
points sélectionnés sur le plan frontal (a) et illustration en vue isométrique de l’incertitude le long 
de la normale au plan de sélection (b). 
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 Méthode d’évaluation 

Une fois le recalage effectué, il faut en évaluer la qualité. La méthode d’évaluation 

va être explicitée ici ; ce sera la même qui sera utilisée ensuite lors de la seconde 

technique de recalage.  

Le but de cette méthode d’évaluation est de comparer deux objets 3D représentés 

par des nuages de points, afin de déterminer l’écart entre leur position respective. 

L’idée première est de comparer point par point les nuages de points. A un nuage 

donné, pour chacun de ses points, le point le plus proche de l’autre nuage est recherché 

et les distances ainsi obtenues sont extraites. Cependant dans ce cas précis l’un des 

nuages est plus dense que l’autre, cela est explicite sur les distances obtenues qui 

présentent des minimums locaux répartis sur toute la surface, visible Figure III.8. Cette 

méthode ne suffit pas à comparer les deux surfaces. 

 

 

Figure III.8 : Comparaison point par point des distances entre les deux nuages de points. 

 

Afin de comparer deux surfaces une seconde approche est de déterminer la distance 

des points du nuage le plus dense, qualifié de source par la suite, par rapport à la 

surface créée par le second nuage de points, qualifié de référence. Pour chaque point 

source, les trois points références les plus proches sont recherchés, et la projection du 

point source sur le plan passant par les trois points référence est calculée. Ici deux cas 

de figure se présentent, soit la projection du point source est à l’intérieur du triangle 

formé par les trois points références, soit elle est à l’extérieur. Dans le premier cas la 

distance du point source à la surface référence est la distance entre le point et sa 

projection. Dans le deuxième cas cette distance est estimée comme celle entre le point 
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source et le point de référence le plus proche. Les distances calculées par cette méthode 

ainsi que les deux cas de figure sus mentionnés sont représentés Figure III.9. 

 

 

Figure III.9 : Distance des points sources par rapport à la surface référence (a). Illustration des deux 
cas possibles lors du calcul de la distance (pointillés rouges) entre un point source (rouge) et une 
surface référence (bleu) : lorsque la projection est à l’intérieur du triangle des points références (b) 
et lorsqu’elle est à l’extérieur (pointillés jaunes), par exemple dans le cas d’une pyramide (c). 

 

Les résultats donnés par cette méthode d’évaluation sont plus homogènes sur la 

surface et plus satisfaisants. La différence selon la technique de calcul de l’écart entre 

les deux objets 3D est conséquente : la moyenne des écarts calculés point par point est 

de 2,88 mm contre une moyenne de 1,80 mm lorsqu’ils sont calculés points par rapport 

à la surface. Cet écart entre les deux méthodes montre que cette projection est 

nécessaire à une bonne estimation. 

 

 Résultats du recalage par points de référence 

Les deux modèles d’os obtenus à partir des deux techniques d’imagerie différentes 

ont été recalés en sélectionnant des points remarquables de l’os et en cherchant la 

transformation permettant de les superposer au mieux en utilisant un algorithme ICP. 

L’écart entre ces deux surfaces ainsi recalées a été évalué suivant la méthode décrite 

ci-dessus. La distance moyenne entre les deux surfaces recalées est de 1,80 mm, les 

écarts vont de 0,00 mm à 13,55 mm. Les deux surfaces recalées et l’écart entre elles sont 

présentés Figure III.10. 
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Figure III.10 : Deux modèles du fémur recalés superposés (a). Distance des points du modèle créé par 
IRM par rapport à la surface du SSM (b). 

 

Un résultat remarquable est l’écart relativement très faible sur les condyles entre les 

deux modèles. La majorité de la surface de contact est recalée avec un écart inférieur à 

1,8 mm. Durant l’utilisation du modèle dans l’analyse EF, cette surface de contact sera 

la zone principale d’interaction entre l’os et les autres composants du modèle, il est 

primordial qu’elle soit bien positionnée. 

Le calcul effectué par la machine est quasi instantané : il ne requière que 3 itérations 

de l’algorithme ICP en 2D, chacun composés de moins de 6 points. Le temps requis 

par cette méthode de recalage est le temps utilisateur nécessaire afin de sélectionner 

les points de référence sur les deux modèles d’os. Cependant, cette sélection de points 

rend la méthode très opérateur-dépendante. 

 

 

 

En quelques mots : 

 Une méthode de recalage simple par algorithme ICP sur des points de 

référence est mise en place entre le modèle géométrique et un SSM formé 

sur les images EOS. 

 Une méthode d’évaluation basée sur la distance des points d’un modèle 

à la surface de l’autre est mise en place. 

 Le recalage est rapide, mais il est opérateur-dépendant. L’écart moyen 

est de 1,8 mm.  
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 Recalage par projection 

 

La méthode de recalage simple décrite ci-dessus donne des résultats prometteurs. 

Cependant c’est un recalage entre un modèle patient-spécifique et un modèle 

statistique. Même adapté à la géométrie du sujet, le modèle statistique lisse 

potentiellement des caractéristiques anatomiques propres au sujet. Afin de conserver 

la précision patient-spécifique maintenue depuis la création du modèle, une autre 

technique a été développée afin de recaler le modèle créé à partir des IRM sur des 

données brutes du sujet : les images EOS. 

Cependant cela implique de comparer un modèle 3D avec des images 2D, deux 

objets qui ne sont pas comparables directement.  

 

 Etat de l’art du recalage 2D / 3D 

En règle générale, un algorithme de recalage 2D / 3D est appliqué pour faire 

correspondre un objet 3D à plusieurs de ses acquisitions 2D. La tache implique des 

complications car les données 2D impliquent nécessairement une perte d’information 

par rapport aux données 3D. L’exemple le plus représentatif est celui d’un cylindre : 

vu de dessus l’image est un disque et vu de côté l’image est un rectangle, comme 

représenté Figure III.11. 

 

 

Figure III.11 : Perte d’informations entre une visualisation 3D et une visualisation 2D, exemple d’un cylindre. 
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Pour cela l’idée récurrente des algorithmes de recalages 2D / 3D est de chercher 

dans quelles positions doit être un objet 3D pour obtenir les acquisitions 2D. Ainsi on 

peut distinguer 3 étapes dans la plupart de ces algorithmes : 

(i) Le mouvement de l’objet 3D, 

(ii) Une simulation de l’acquisition 2D, 

(iii) Une mesure des différences entre simulations et données expérimentales. 

 

Afin de générer des images 2D d’un objet 3D, certaines études reproduisent le 

phénomène physique de la technique d’imagerie. Dans son étude, Cyr et al., simule 

une radiographie par des lancés de rayons sur l’objet 3D entre une source et un plan 

de projection [Cyr, 2000]. Cette méthode permet une importante précision, d’autant 

qu’elle permet de prendre en considération les rayons réfractés et réfléchis. Mais elle 

est aussi très coûteuse en temps de calcul. Les algorithmes de recalage étant 

principalement itératifs, le temps nécessaire à la simulation des rayons doit être 

multiplié par le nombre d’itérations. Afin de réduire ce temps de génération des 

acquisitions 2D, d’autres études projettent directement l’objet 3D sur le plan 

correspondant à l’image 2D et se basent sur le principe d’atténuation de la matière 

pour retrouver l’intensité correspondant à l’image 2D expérimentale [Zollei, 2001], 

[Birkfellner, 2005]. Cette approche peut engendrer des artéfacts qui devront être 

corrigés, cependant elle permet d’accélérer l’algorithme et atteindre 10% du temps de 

calcul d’un algorithme classique par lancés de rayons. 

Une fois les simulations des images 2D générées, elles sont comparées dans leur 

intégralité avec les images obtenues expérimentalement. Pour cela les méthodes de 

mesure de similarité peuvent être basées sur l’intensité [Viola, 1997], [Zollei, 2001] ou 

sur les caractéristiques des images, tel le gradient [Penney, 1998]. Dans le cadre de 

cette étude ces méthodes ne sont pas adaptées : le modèle géométrique qui doit être 

recalé sur les images EOS est une reconstruction surfacique. Afin de générer une 

projection basée sur le principe d’atténuation dans la matière un travail 

supplémentaire devrait être effectué : segmenter les os du genou avec plus de détail 

afin de différencier l’os cortical (surfacique) de l’os trabéculaire (spongieux) afin de 

représenter l’atténuation réelle de ces matériaux différents, et obtenir des images qui 

pourront être comparées avec les données expérimentales. 

Un recalage semblable a été effectué dans une étude menée par Jerbi et al., ayant 

pour but de recaler un objet 3D surfacique sur des projections 2D [Jerbi, 2012]. Ici le 

recalage s’effectue dans le domaine fréquentiel, qui conserve bien les informations de 

contours. En utilisant une transformation de Fourier, un lien est établi entre l’objet 3D 

et ses projections parallèles. Cette transformée est utilisée pour la génération des 
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simulations de radiographies : en utilisant le théorème de projection dans le théorème 

de Fourier, la transformée de la projection d’un signal est égale à la coupe centrale de 

la transformée de ce signal. L'acquisition de la projection d'un objet correspond à la 

transformée de Fourier de l'objet suivant la droite qui représente l'angle de projection. 

Cependant cette méthode est très contraignante. Afin de l’utiliser, les points de la 

surface doivent être répartis de façon homogène. Etant donné que notre surface 3D à 

recaler est maillée, il faudrait faire une étape de discrétisation des points avant de 

pouvoir faire le recalage dans le domaine fréquentiel. De plus Jerbi et al., a montré que 

l’objet à recaler ne pouvait pas atteindre les bords de l’image sans que le résultat du 

recalage fréquentiel ne soit erroné. Afin de palier à cela un fenêtrage de l’image doit 

être effectué. Ce fenêtrage entraine une perte de données sur les bords de l’image qui 

doit être compensé par une augmentation de la zone d’acquisition, et donc une 

augmentation de l’exposition du patient. Cette perte de donnée est observable Figure 

III.12. Notre étude se focalise sur la région anatomique du genou, ce qui rendrait cette 

opération de fenêtrage systématique. Par ailleurs, le modèle géométrique ne 

représente que la partie des os étant dans la zone d’acquisition de l’IRM. Ce fenêtrage 

systématique devrait en plus être adapté pour chaque acquisition EOS afin de ne 

représenter que la partie de l’os modélisée.  

 

 

 

Figure III.12 : Acquisition par système EOS d’un fémur sec sans (a) et avec (b) fenêtrage. (D’après [Jerbi, 2012])  

 

 

La méthode utilisée dans cette étude a été de reproduire l’acquisition des images 

EOS sur le modèle géométrique. L’imagerie EOS est une projection simultanée sur 

deux plans orthogonaux, assimilable en première intention aux plans frontaux et 

sagittaux du sujet, par conséquent les points du modèle géométrique ont été projetés 
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sur les plans x = 0 et y = 0, représentant respectivement les plans frontaux et sagittaux 

pour le modèle géométrique. Ceci permet d’obtenir des images semblables pour les 

données brutes du sujet et le modèle géométrique ; un exemple de telles images est 

donné Figure III.13. 

 

 

Figure III.13 : Exemple de données utilisées pour le recalage par projection : image EOS frontale du 
fémur (a) et projection des points du modèle géométrique du fémur sur le plan x = 0 (b). 

 

Nous avons vu précédemment que ces images ne pouvaient pas être comparées par 

leur intensité, elles vont être comparées par leur forme, c’est-à-dire par le contour des 

os projetés. Sur les images EOS, l’os est segmenté avec une méthode similaire à la 

segmentation de l’IRM pour la création du modèle. Ici la segmentation était évidente 

et instantanée pour les images dans le plan frontal, les os étant généralement bien 

délimités. Elle était cependant légèrement plus compliquée et opérateur dépendante 

dans le plan sagittal ou des superpositions d’os étaient plus fréquentes, et les limites 

entre tissus mous et tissus osseux parfois moins bien définies. 

 

 Recherche du contour d’un nuage de points 

La recherche du contour du modèle géométrique projeté n’est pas évidente. La 

technique la plus simple afin de trouver le contour d’un nuage de points est de 

chercher l’enveloppe convexe du nuage de points. Cependant cette technique n’est pas 

assez précise et omet parfois de longues portions du contour, les zones à courbure 

concave. Un exemple d’une enveloppe convexe est donné Figure III.14. 
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Figure III.14 : Exemple de l’enveloppe convexe (rouge) calculée sur une projection frontale du fémur 
(bleu). Les portions du contour omises sont surlignées en vert. 

 

Afin d’obtenir le contour du nuage de points projeté, un algorithme de recherche 

de contour point par point a été mis en place. Le point de départ de l’algorithme est 

un des points dont l’une de ses coordonnées est un extremum pour le nuage de point 

(ici y = 100) car ce point fera toujours partie du contour. Ensuite l’algorithme effectue 

les actions suivantes : 

(i) Choisit le dernier point du contour inachevé, nommé Pc 

(ii) Choisit un autre point du nuage de point, nommé Pp 

(iii) Crée un repère orthonormé temporaire d’origine Pc et de premier vecteur 

de base PcPp 

(iv) Vérifie si un autre point du nuage de point vérifie : 

 

𝑥 >  0   &   𝑦 >  0   &   𝑦 >  (𝑥 − 1) ∗ 𝑡𝑎𝑛(𝜋 − 𝛼) 

 

Si c’est le cas, ajoute le point Pp aux points potentiels pour la suite du 

contour 

(v) Ajoute le point le plus proche des points potentiels par rapport à Pc et 

répète les étapes (i) à (iv) jusqu’à retrouver le point de départ de 

l’algorithme 

Les étapes de l’algorithme sont illustrées Figure III.15. Le choix de α et l’étape 

(iv) reviennent à autoriser un rayon de courbure convexe d’angle α pour le 

contour du nuage de points. Un angle de  α = π correspond à l’enveloppe 

convexe du nuage de points. Plus l’angle est aigu, moins l’algorithme sera 

stable : des points à l’intérieur du nuage pourront être qualifiés de « point de 
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contour potentiel » et le chemin du contour pourrait ne pas boucler. Dans cette 

étude un angle de courbure de α = 2π/3 a été choisi. 

 

 

Figure III.15 : Illustration de l’algorithme de recherche de contour d’un nuage de point (bleu). (a) 
Etapes (i) à (iii) : sélection du dernier point du contour inachevé, d’un autre point du nuage, et 
création d’un repère orthonormé à partir de ces deux points. Etape (iv) : vérification de la présence 
ou non de points dans la zone délimitée par l’angle de courbure α autorisé, cas d’un point de contour 
potentiel (b) et d’un point ne pouvant pas être la suite du contour (c). (d) Contour final (vert),  
comparé à l’enveloppe convexe (rouge), obtenue après clôture du contour à l’étape (v). 

 

Cet algorithme est efficace mais extrêmement lourd. Tel qu’il est décrit, pour chaque 

nouveau point de contour, l’algorithme passera en revue chacun des points du nuage 

au moins deux fois : chaque point du nuage est testé tant qu’un autre point ne vérifie 

pas les conditions de l’étape (iv) et les points de contour potentiel auront vérifié tous 

les autres points du nuage. Pour donner un exemple, la projection du fémur compte 

14 747 points, ce qui correspond à 217x106 boucles au minimum absolu, et à 

approximativement 30 min de temps réel afin de calculer le contour de cet unique 

nuage de points. Afin d’alléger l’algorithme de recherche du contour, le nuage de point 

a été compartimenté en plusieurs zones, et les points de contour potentiels n’étaient 

recherchés que dans la zone du dernier point du contour inachevé et les zones 
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directement voisines. Cette technique inspirée des travaux de Silva, et al., [Silva, 2012] 

permet à l’algorithme de calculer le contour d’un nuage de points en quelques 

secondes. La Figure III.16 illustre le compartimentage du nuage de points et la 

réduction du temps de calcul en résultant. 

 

 

Figure III.16 : (a) Compartimentage de la projection frontale du fémur. La recherche du contour est 
effectuée seulement dans la zone du dernier point du contour inachevé et les zones directement 
voisines (jaune). (b) Réduction du temps de calcul en fonction du nombre de zones créées. 

 

Les contours obtenus par cet algorithme sont d’excellente qualité, le pas entre deux 

points consécutifs ne dépassant pas 1,3 mm. La Figure III.17 montre un exemple de 

contour calculé pour une projection du modèle d’un côté et la comparaison de ce 

contour avec le contour segmenté dans le même plan sur les images EOS. On peut déjà 

noter que les contours sont très semblables, les proportions sont comparables sur les 

deux contours. Cependant on note une asymétrie de l’espace intercondylaire sur le 

contour segmenté des images EOS, elle est absente du contour calculé sur la projection 

du modèle. Cette asymétrie indique une rotation sur l’axe de la jambe différente entre 

les deux représentations du fémur. De simples projections du modèle géométrique ne 

suffisent pas, un algorithme de recalage doit être développé. 
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Figure III.17 : Contour calculé (vert) sur un nuage de points (bleu), exemple de la projection frontale 
du fémur en flexion de 70° (a). Comparaison du contour calculé (bleu) avec le contour segmenté sur 
l’image EOS correspondante (rouge) (b). 

 

 

 Algorithme de recalage par projection 

L’objectif ici est de recaler les os du modèle géométrique créé à partir des IRM du 

sujet sur deux images EOS, une dans le plan frontal et l’autre dans le plan sagittal. 

Pour cela la méthode utilisée projette les points du modèle géométrique sur deux plans 

perpendiculaires, représentant les plans frontaux et sagittaux ; les contours des nuages 

de points obtenus sont ensuite calculés et comparés aux contours des os segmentés sur 

les images EOS correspondantes. 

Pour chaque os et chaque acquisition EOS il y a donc deux contours de référence à 

disposition, un dans chaque plan d’acquisition. Pour toute position dans l’espace du 

modèle géométrique les deux contours sources correspondants peuvent être calculés. 

Un recalage d’un contour source sur un contour de référence donne 3 transformations 

géométriques : les deux translations et la rotation du plan dans lequel s’effectue le 

recalage. Avec les deux plans à disposition, frontal et sagittal, les deux recalages 

permettent d’obtenir les trois translations de l’espace (dont une redondante : la 

translation selon l’axe inférieur-supérieur) mais seulement deux rotations : il manque 

la rotation dans le plan transverse. 

Afin d’effectuer les deux recalages dans les plans d’acquisition EOS et d’obtenir la 

rotation manquante, un algorithme combinant le recalage des contours de chaque plan 

par ICP et le recherche de la meilleure projection par une méthode de simplexe a été 

développé. Ses principales étapes sont les suivantes : 
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(i) Rotation du modèle géométrique dans le plan transverse. 

(ii) Projection des points du modèle sur le plan sagittal et calcul du contour 

source. 

(iii) Recalage du contour source sur le contour de référence du plan sagittal 

à l’aide de l’algorithme ICP. 

(iv) Application des transformations issues du recalage des contours du plan 

sagittal sur le modèle géométrique 3D. 

(v) Projection des points du modèle sur le plan frontal et calcul du contour 

source. 

(vi) Recalage du contour source sur le contour de référence du plan frontal à 

l’aide de l’algorithme ICP. 

(vii) Application des transformations issues du recalage des contours du plan 

frontal sur le modèle géométrique 3D. Les étapes (ii) à (vii) sont répétées 

3 fois. 

(viii) Evaluation de l’écart entre les contours sources et ceux de référence. 

(ix) Calcul du prochain incrément de rotation dans le plan transverse par la 

méthode du simplexe. Si l’incrément est inférieur à l’incrément limite 

l’algorithme se termine. 

Les étapes de l’algorithme de recalage sont représentées Figure III.18. 

 

Les étapes (ii) à (vii) sont répétées trois fois pour plus de stabilité des résultats de 

recalage par incrément de rotation. Empiriquement, deux boucles suffisent pour avoir 

un recalage stable : la troisième boucle apporte des transformations souvent 

négligeables. Elle a été maintenue par sécurité. 

Au niveau de l’étape (viii), l’écart entre les contours sources et ceux de référence est 

évaluée avec une adaptation 2D de la méthode vue précédemment : la recherche des 

points voisins se limite à deux points et la projection est effectuée sur le segment qu’ils 

composent. L’écart global entre le modèle géométrique et les données EOS est calculé 

comme la moyenne pondérée de l’ensemble des écarts pour chaque point des deux 

contours sources, sagittaux et frontaux, afin que l’influence de chacun des contours 

soit égale. 
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Figure III.18 : Algorithme de recalage par projection. (a) Rotation incrémentale du modèle 
géométrique dans le plan transverse. (b) Recalage par algorithme ICP des contours du modèle projeté 
en sagittal et frontal sur les données EOS. (c) Evaluation de l’écart entre les contours recalés et calcul 
du prochain incrément de rotation transverse. (d) Fin de l’algorithme si l’incrément de rotation est 
inférieur à la précision demandée. 

 

A l’étape (ix) le nouvel incrément de rotation du modèle géométrique est calculé par 

la méthode du simplexe. C’est-à-dire que si l’écart global entre le modèle géométrique 

et les données EOS diminue par rapport à l’itération précédente, le nouvel incrément 

de rotation sera dans le même sens que le précédent avec une amplitude égale. Par 

contre si l’écart global augmente, le nouvel incrément sera dans le sens inverse avec 

une amplitude diminuée. Ces deux cas sont illustrés Figure III.19. Cette méthode 

d’optimisation linéaire permet de tendre rapidement vers un minimum de l’écart de 
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position entre le modèle géométrique et les données du sujet. Dans cet algorithme 

l’incrément initial est de 5° et il diminue avec un ratio de k = 0,75. 

 

 

Figure III.19 : Illustration de la méthode du simplexe. L’itération 3 montre une décroissance de l’écart 
global (violet), la prochaine itération est effectuée pour un incrément de rotation constant : -10°. 
L’écart global augmente pour l’itération 4 (rouge), la prochaine itération est effectuée pour un 
incrément de rotation de signe contraire et d’amplitude réduite : +5°. 

 

Pour initier l’algorithme trois itérations sont effectuées avec des angles de rotation 

dans le plan frontal de -5°, 0° et 5°. Ces trois recalages sont rangés dans le sens des 

écarts décroissants. Le prochain incrément de rotation sera de 5° à partir de l’angle de 

rotation ayant le plus faible écart global, dans le sens inverse de celui du deuxième 

angle de rotation. 

Enfin l’algorithme se termine lorsque l’incrément de rotation devient inférieur à 

l’incrément limite choisi. Cet incrément limite représente la précision selon la rotation 

transverse du recalage. Dans cette étude elle a été choisie à 0,5°. 

 

 

 Résultats du recalage par projection 

Les recalages par projection donnent d’excellents résultats pour chacun des angles 

de flexion. Les écarts de position entre les contours des deux os combinés sont de 0,74 

mm, 0,3 mm, 1,2 mm et 0,8 mm pour les angles de flexion de 0°, 40°, 55° et 70° 

respectivement. Pour rappel, les pixels des images IRM acquises ont une taille de 
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0,8x0,8 mm2. Cela indique que le degré de précision du recalage par projection est de 

l’ordre du pixel. Sachant que le modèle géométrique a été créé à partir des IRM du 

sujet,  la précision anatomique du modèle patient-spécifique ne peut pas excéder la 

taille du pixel. Une précision de recalage inférieure à 0,8 mm est la meilleure précision 

possible étant donné les conditions de création du modèle géométrique. Par ailleurs, 

une telle précision du recalage du modèle géométrique sur des données du sujet, 

acquises par une autre technique d’imagerie, pour chacun des angles de flexion atteste 

que l’aspect patient-spécifique a bien été conservé tout au long du processus de la 

création du modèle. Le détail écarts de position par os et par angles de flexion est 

donné dans la Table III.1. Des exemples de contours recalés et des écarts calculés 

durant l’algorithme de recalage par projection sont donnés Figure III.20. Le temps de 

calcul est de 3276 secondes dans le cas le plus long, soit une heure maximum en temps 

réel par angle de flexion, ce temps inclus le recalage des deux os. Une représentation 

du recalage des os du modèle géométrique sur les données EOS est donnée Figure 

III.21. 

 

Table III.1 : Ecart de position global par os et par angle de flexion après recalage par projection. 

 Ecart global (mm) 

Angle de flexion Fémur Tibia Moyenne 

0° 0,7 0,78 0,74 

40° 0,34 0,31 0,33 

55° 0,77 1,68 1,23 

70° 1,2 0,31 0,76 

  
Globale 0,76 
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Figure III.20 : Exemple de contours recalés et des écarts calculés durant l’algorithme de recalage par 
projection pour le fémur (a) et le tibia (b) à un angle de flexion de 40°. 

 

 

 

Figure III.21 : Représentation du recalage des os du modèle géométrique sur les données EOS. 

 

 

Pour un angle de flexion de 70° on peut noter une différence de forme entre les 

contours source et de référence sagittaux. Bien que l’écart global pour le fémur d’un 

angle de flexion de 55° ne le reflète pas, cette différence y est aussi visible, comme on 
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peut le voir Figure III.22. Cette différence de forme n’apparait que sur les contours des 

fémurs sur le plan sagittal. Nous avons vu que la segmentation des contours étaient 

moins aisée sur le plan sagittal. Afin d’améliorer le recalage du fémur pour les angles 

de flexion de 55° et 70° la première étape pourrait être de segmenter à nouveau le 

contour de l’os sur les images EOS. Cependant il est probable que ceci n’améliore que 

l’écart mesuré entre les deux contours du fémur dans le plan sagittal sans réellement 

modifier la position du modèle recalé. Aussi dans cette étude cette amélioration n’a 

pas été jugée nécessaire. 

 

 

Figure III.22 : Différence de forme entre les contours source et de référence sagittaux pour des angles 
de flexion de 55° (a) et 70° (b). 

 

L’écart global de 1,68 mm dans le plan sagittal du tibia pour un angle de flexion de 

55° soulève d’autres problématiques. La Figure III.23 montre les écarts globaux 

obtenus au cours de l’algorithme de recalage pour une flexion de 55° en fonction des 

angles de rotation de l’os. Trois comportements limites de l’algorithme sont à noter. 

Le premier est la faible amplitude de variation de l’écart global entre les contours au 

cours du recalage du tibia. Elle varie seulement de 0,33 mm au cours de l’algorithme, 

sans compter les deux maximaux qui vont être traités par la suite. Cela est dû à la 

forme du contour de l’os du tibia qui évolue peu en fonction de sa rotation selon l’axe 

transverse. En particulier pour les angles de flexion plus élevés où l’éminence 

intercondylaire est moins visible sur le contour frontal : ce comportement est aussi 

remarquable pour l’angle de flexion de 70°. Peu de variation d’anatomie du tibia au 

cours de la rotation transverse rend aussi ce recalage sensible aux erreurs de 

segmentation par l’opérateur. C’est un cas où la perte d’information causée par une 

imagerie 2D plutôt que 3D pose des difficultés pour le recalage.  
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Figure III.23 : Ecarts entre contours du tibia obtenus au cours de l’algorithme de recalage pour une 
flexion de 55° en fonction des angles de rotation de l’os (a). Exemple d’un recalage obtenu par 
algorithme ICP résultant d’un minimum local de l’alignement des points (b). Contours finaux donné 
par l’algorithme de recalage par projection (c). 

 

Le second comportement notable est la dispersion des écarts donnés par le recalage 

sagittal. Cette tendance est particulièrement remarquable dans ce cas de figure mais 

elle est présente sur tous les recalages. Il faut aussi noter que pour tous les recalages, 

l’écart entre les contours frontaux est principalement inférieur à celui entre les 

contours sagittaux. Les deux phénomènes sont liés, ils sont dus à la taille des voxels 

sur lesquels a été créé le modèle. Les voxels font 0,8x0,8x0,4 mm3 ce qui veut dire 

qu’une segmentation dans le plan sagittal est effectuée sur des pixels de 0,8x0,8 mm2 

alors que dans le plan frontal elle est effectuée sur des pixels de 0,8x0,4 mm2. La 

segmentation sera de meilleure qualité dans le plan frontal que dans le plan sagittal. 

Par conséquence les contours sont moins bruités dans le plan frontal que sagittal et 

donnent lieu à un meilleur recalage. Au vu de ces résultats une amélioration possible 

de l’algorithme serait une pondération différente des écarts entre les contours frontaux 

et sagittaux dans le calcul de l’écart global. Pour cela une étude devra être portée sur 

l’optimisation de cette pondération. 

Enfin la dernière observation concerne les écarts obtenus pour 9° et 6,3° de rotation 

du tibia sur son axe (voir figure III.23 (a) ), qui sont bien au-dessus du reste des 

recalages, à 4 et 4,14 mm respectivement. La Figure III.23 montre les recalages du tibia 

obtenus pour ces angles de rotation. On remarque que les deux contours ne sont pas 

alignés de la même façon : Le recalage obtenu par l’algorithme ICP résulte d’un 

minimum local de l’alignement des points. Ces deux itérations sont les seuls cas 

répertoriés d’une erreur de l’algorithme ICP au cours de cette étude. L’algorithme de 

recalage donne une rotation transverse de 12,3°,  alors qu’en traitant ce recalage du 

tibia exhaustivement pour chaque degré d’angle de rotation transverse, afin de 
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corriger les erreurs dues à un minimum local atteint par l’algorithme ICP, la rotation 

transverse devrait être de 9° avec un écart global de 1,55 mm. C’est la seule différence 

entre le recalage par l’algorithme et celui manuel, les différences de rotations sagittales 

et frontales étant inférieures à 0,2° et  celles des translations inférieures à 0,05 mm. Les 

différences étant minimes, le choix a été fait de conserver le recalage obtenu par 

l’algorithme afin de conserver la cohérence de méthode au cours de l’étude. 

 

 

 

 

 

 

 Discussion 

 

Deux méthodes de recalage ont été envisagées afin de positionner le modèle 

géométrique physiologiquement au cours d’un mouvement de flexion-extension. La 

première, la plus simple, utilise des points de référence entre le modèle de genou 

obtenu à partir de l’IRM et un modèle statistique de formes (SSM) basé sur les deux 

projections du système EOS ; la deuxième est un recalage basé sur des projections du 

modèle de genou directement sur les images acquises par le système EOS. Dans ce 

paragraphe les deux méthodes vont être comparées, puis une modélisation mécanique 

basée seulement sur les positions des os obtenues va être tentée. 

En quelques mots : 

 Une méthode de recalage entre les contours projetés du modèle et les 

contours segmentés des images EOS est développée. 

 Elle nécessite l’écriture d’un algorithme de recherche du contour d’un 

nuage de points à forme non convexe. 

 L’algorithme de recalage est basé sur l’algorithme ICP et la méthode du 

simplexe. 

 Le recalage est automatique, avec un écart moyen de 0,76 mm ; le temps 

de recalage est d’une heure maximum en temps réel. 
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 Comparaison des 2 méthodes 

Comme l’anatomie du SSM est la plus détaillée dans ce cas, seul le fémur en position 

jambe tendue a été recalé par sélection de points remarquables. Les points du fémur 

ont été retrouvés avec une distance de 1,8 mm à la surface du SSM en moyenne par la 

méthode des points remarquables. En comparaison, la méthode du recalage par 

projection donne une distance moyenne entre les contours recalés de 0,7 mm. Nous 

avons vu que les résultats du recalage par projection se détérioraient légèrement pour 

les angles de flexion les plus élevés. Cependant même dans ces cas, l’écart global entre 

les contours reste inférieur à la distance entre les surfaces recalées par sélection de 

points remarquables : l’écart global le plus élevé obtenu étant de 1,68 mm. Il faut 

garder à l’esprit que le SSM se dégrade fortement pour les angles de flexion 

importants, par conséquent la qualité d’un recalage basé sur ce SSM est voué à se 

détériorer aussi.    

Les temps de calculs et opérateurs sont très différents entre les deux méthodes. La 

méthode simple demande à l’opérateur de former un SSM sur les images du sujet puis 

de sélectionner les mêmes points remarquables sur les deux modèles, le calcul de 

recalage des points choisis est instantané. La méthode par projection demande une 

segmentation des images EOS de la part de l’utilisateur, puis l’algorithme de recalage 

par projection calcule les transformations géométriques en une heure de temps réel 

par angle de flexion. Finalement le temps nécessaire pour le recalage par points 

remarquables est beaucoup plus court que celui du recalage par projection. D’un autre 

côté les résultats obtenus par la première méthode sont aussi plus opérateur-

dépendants : la formation du SSM puis le choix précis des points remarquables 

influent directement sur le recalage subséquent. La segmentation des contours sur les 

images EOS est aussi primordiale, mais elle ne pose pas d’obstacles majeurs, une 

perspective de cette technique de recalage peut être une automatisation du processus 

de segmentation des images EOS. 

La méthode de recalage par projection offre un positionnement des os plus précis 

et moins opérateur-dépendant, de plus elle se base sur les données du sujet 

directement. Bien que le temps nécessaire à son fonctionnement soit plus long, c’est 

cette méthode qui a été sélectionnée pour la suite de l’étude. Ce temps de calcul 

pourrait être fortement réduit en parallélisant le recalage du fémur et celui du tibia qui 

sont en grande partie indépendants, ou encore les recalages aux différents angles de 

flexion. C’est une perspective d’amélioration de cette technique dans l’optique d’une 

utilisation sur une cohorte de patients. L’acquisition EOS et la méthodologie de 

recalage du modèle sur les données obtenues par projection permettent d’obtenir les 

positions physiologiques du genou au cours du mouvement de flexion et d’y 
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positionner les os du modèle géométrique avec une bonne précision. Il faut garder à 

l’esprit que ces recalages ne donnent que la position des os de l’articulation au cours 

du mouvement : les tissus mous n’apparaissant pas sur les acquisitions, leur forme ou 

position ne peuvent pas être récupérées. L’imagerie EOS donne la possibilité de 

prendre des images de l’articulation dans un état fonctionnel ; dans cette étude la 

charge appliquée sous le pied du sujet a été contrôlée afin qu’elle soit constante à 300 

N pour les différents angles de flexion acquis. La méthodologie de l’acquisition EOS 

ne permet pas qu’une charge plus importante soit appliquée sans détériorer la qualité 

des images obtenues. Cependant cette charge est l’équivalent de 30 kg, elle est bien 

inférieure à la charge appliquée lors de la montée d’une marche d’escalier. Le protocole 

d’acquisition EOS devra être modifié afin d’améliorer sa représentativité par rapport 

au geste réel de la montée d’une marche d’escalier. 

 

 

 Calcul mécanique « naïf » à partir de la géométrie obtenue 

La méthode de recalage par projection permet de placer précisément les os du 

modèle géométrique dans leur position physiologique à différents angles de flexion. 

Ayant accès à la position des os au cours du mouvement, la suite intuitive de l’étude 

consiste à conduire une analyse mécanique par la méthode des Eléments Finis (EF) 

dirigée avec le déplacement des os. En effet cette méthode est souvent plus stable et 

plus rapide qu’une version alternative dirigée en efforts appliqués sur les éléments du 

modèle. Pour ces raisons elle a été envisagée dans cette étude. 

Le modèle EF créé ne contient que les os, fémur et tibia, et les cartilages associés. 

Les os sont modélisés en tant que « corps rigide » car ils sont beaucoup plus rigides que 

les cartilages, modélisés comme une phase élastique linéaire isotrope avec un module 

élastique d'Young E = 12 MPa et un coefficient de Poisson  = 0,45. Dans ce premier 

modèle les ligaments ne sont pas représentés. Le contact entre les cartilages est défini 

tel que les surfaces en contact ne peuvent pas se pénétrer et que le glissement 

tangentiel est libre. Dans l’état initial, les deux os ont été séparés afin de définir les 

propriétés de ce contact. Le calcul mécanique consiste à déplacer les os jusqu’à leur 

position physiologique. 

Sur les quatre angles de flexion étudiés, 0°, 40°, 55° et 70°, seuls les os des deux 

premiers sont arrivés jusqu’à leur position physiologique. Pour 55° et 70° le calcul 

mécanique a été interrompu parce que la contrainte était trop importante dans des 

éléments du cartilage, respectivement à 44% et 82% du déplacement vers leur position 
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physiologique. La Figure III.24 montre les répartitions des pressions sur les cartilages 

tibiaux à l’issu des calculs mécaniques. 

 

  

Figure III.24 : Répartition des pressions sur les cartilages tibiaux par un calcul mécanique basé sur le 
positionnement des os (a). Etat inachevé des pressions sur les cartilages tibiaux à l’interruption du 
calcul mécanique (b). 

 

La résultante des forces est de 827 N et 2 736 N pour les angles de flexion de 0° et 

40° respectivement. Ce calcul mécanique représente l’acquisition des positions 

physiologiques des os au cours de la flexion par la technique d’imagerie EOS. Au cours 

de ces acquisitions, un capteur de force était placé sous le pied du sujet afin qu’il 

maintienne un effort constant de 300 N. L’effort transmis par le genou devrait être 

légèrement inférieur, la gravité appliquée sur la partie inférieure de la jambe 

n’intervenant pas. Par conséquent les pressions obtenues sur les cartilages 

représentent cet effort de 300 N maximum transmis par le genou. Potentiellement une 

sur contrainte causée par les tissus mous du genou afin d’assurer sa stabilité pourrait 

être présente. Cependant les résultantes des pressions sur les cartilages à l’issu du 

calcul mécanique sont bien au-dessus de celles attendues, allant du double au décuple 

de l’effort transmis par le genou.  

Par ailleurs la répartition des pressions ne semble pas physiologique pour les angles 

de flexion autres que 0° : elles ne sont pas équilibrées entre les deux condyles. Une 
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légère asymétrie est attendue étant donné la différence d’anatomie des deux condyles, 

cependant dans ces modèles les pressions sont principalement sur un seul condyle. Ce 

n’est pas la transmission d’efforts attendu d’une articulation bicondylienne saine. 

Une précision de 0,8 mm du recalage n’est pas suffisante en elle-même pour 

connaître les contraintes subies par les tissus mous de l’articulation au cours du 

mouvement. Du fait de la forme des surfaces de contact, la pression sur les cartilages 

augmente très rapidement avec le rapprochement du fémur et du tibia. Pour le modèle 

représentant une flexion de 40°, la pression sur les cartilages tibiaux a été multipliée 

par 4 au cours du déplacement des derniers 0,8 mm avant la position physiologique. 

La théorie de Hertz permet d’évaluer en première approximation cette variation en 

supposant deux surfaces élastiques semi-infinies elliptiques. Selon cette théorie, la 

pression maximale Pmax est liée à l’enfoncement δ par : 

 𝑃𝑚𝑎𝑥 ∝ (𝛿)
9

2⁄  (Eq. 4.1) 

Une analyse EF dirigée par le déplacement des os n’est pas adaptée pour obtenir les 

contraintes subies par les tissus mous de l’articulation au cours d’un mouvement de 

flexion-extension.  

 

 

 

  

En quelques mots : 

 Le recalage par projection est choisi car il est moins opérateur 

dépendant, plus précis, avec un temps de calcul raisonnable. 

 Une analyse EF basée uniquement sur la position recalée des os ne donne 

pas des résultats satisfaisants. 
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Conclusion 

 

Au cours du Chapitre II un modèle géométrique du genou a été créé à partir 

d’images IRM. Ce modèle a pour but d’analyser une action de la vie courante, la 

montée d’une marche d’escalier. A cette fin, de nouvelles données ont été acquises 

pour obtenir des positions physiologiques de l’articulation au cours du mouvement. 

La technique d’imagerie utilisée ici est l’imagerie EOS, qui permet une liberté 

suffisante dans la zone d’acquisition pour effectuer le mouvement et une acquisition 

des images du genou dans un état fonctionnel, en position debout. Ces données seront 

comparées aux positions du modèle après obtention de l’équilibre mécanique global. 

Afin de faciliter la comparaison, les acquisitions ont été effectuées en contrôlant 

l’environnement mécanique à l’aide d’un capteur de force placé sous le pied du sujet. 

Pour superposer les images EOS et le modèle géométrique, deux méthodes de 

recalage ont été comparées. La première méthode est simple, elle permet de comparer 

deux surfaces 3D entre elles. Elle utilise un modèle statistique de formes ajusté sur les 

images EOS ; des points remarquables sont sélectionnés sur les deux modèles des os 

et sont recalés. Cette méthode est très rapide, n’étant limitée que par la sélection des 

points remarquables mais extrêmement opérateur dépendante. Dans cette étude les os 

du genou ont été recalés avec une précision de 1,8 mm en moyenne sur la surface. La 

seconde méthode de recalage développée utilise un algorithme qui projette le modèle 

géométrique sur ses plans sagittaux et frontaux afin de le comparer directement avec 

les données du sujet. Contrairement à la première méthode, cette dernière n’est pas 

opérateur-dépendante. Le recalage est effectué en une heure maximum par 

acquisition, soit par angle de flexion du genou. Cette méthode permet un recalage 

d’une précision de 0,76 mm. Le modèle géométrique en lui-même n’est précis qu’à 0,8 

mm, soit la taille d’un voxel des images IRM ayant servi à le créer. Cela signifie que le 

recalage ne peut pas avoir une meilleure précision que celle obtenue. La méthode de 

recalage retenue pour cette étude est le recalage par projection, moins sensible aux 

choix de l’opérateur et plus précise tout en gardant un temps de calcul raisonnable. 

L’acquisition EOS et le recalage du modèle sur les données obtenues permettent 

d’obtenir les positions physiologiques du genou au cours du mouvement de flexion et 

d’y positionner les os du modèle géométrique avec une bonne précision. Cependant 

une analyse EF a été effectuée en contrôlant le déplacement des os et les résultats 

qu’elle fournit ne semblent pas physiologiques : les résultantes des pressions subies 

par les cartilages semblent trop importantes pour représenter les conditions 

d’acquisition des images EOS, et la répartition des pressions est très inégale entre les 

deux condyles pour les angles de flexion supérieur à 0°. Afin d’obtenir les contraintes 

dans les tissus mous du genou, une analyse EF doit être effectuée en étant dirigée en 
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force, par un environnement mécanique tel que celui des acquisitions EOS, afin de 

réaliser un équilibre global mécanique de l’articulation. 
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 Equilibre mécanique passif du genou 

pour différentes positions 

 

 

 

Introduction 

 

L’objectif de ce chapitre est de faire une analyse Eléments Finis (EF) de l’équilibre 

mécanique du genou du sujet à différents angles de flexion. Dans le Chapitre II, un 

modèle géométrique a été créé à partir de l’IRM du sujet avec une attention particulière 

portée à la conservation de l’aspect patient-spécifique du modèle. Le Chapitre III 

portait sur l’acquisition des positions des os du genou lors de la flexion par l’imagerie 

EOS tout en contrôlant l’environnement mécanique, en particulier l’effort transmis par 

le genou. Ceci va permettre de valider l’analyse EF, réalisée avec des conditions aux 

limites mimant l’acquisition des images EOS, sur les données brutes du sujet. 

Comparer les positions des os obtenues après équilibre mécanique avec les positions 

physiologiques acquises pourra nous assurer de la confiance qui peut être portée aux 

résultats numériques obtenus. Pour ce faire deux modèles se focalisant sur la stabilité 

passive du genou ont été créés. Ils permettront d’obtenir les zones de pression sur les 

cartilages et la répartition des tensions dans les ligaments pour différents états de 

flexion du genou. Le premier modèle comporte les os fémur et tibia, les cartilages 

correspondants et les quatre principaux ligaments. Le deuxième modèle inclut en plus 

les ménisques. De plus, les conditions comparables appliquées aux modèles pour les 

différents angles de flexion-extension permettront de mesurer l’évolution relative des 

contraintes dans les tissus mous du genou durant ce mouvement. Le sujet étant sain 

ces résultats donneront une tendance pour les contraintes subies par les tissus mous 

lors de la flexion ; elle pourra être utilisable à l’avenir lorsque des simulations seront 

faites avec des appareillages médicaux ou pour comparer avec des genoux 

pathologiques. Une discussion portera sur l’apport de la complexité dans ce modèle. 

Ce chapitre, qui décrit l’analyse EF portée sur le genou et sa validation est une 

version enrichie de l’article Soft Tissues’ Loadings on Healthy Knee at Different 

Physiological Flexions: A Coupled Experimental–Numerical Approach, Boris 

Dousteyssier, Jérôme Molimard, Chafiaa Hamitouche, Woo-Suck Han and Eric 
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Stindel, Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering, à paraître courant 

2018 [Dousteyssier, 2018]. Il se divise en 5 parties. Tout d’abord le premier modèle va 

être présenté, avec la description des hypothèses de modélisation et les conditions aux 

limites appliquées. Ensuite les différents résultats obtenus par ce modèle vont être 

rapportés. Ces résultats comprennent les différences de position des os entre 

l’équilibre mécanique simulé et l’acquisition EOS, les zones de pressions et les 

contraintes subies par les ligaments. La troisième partie s’attardera sur les limites du 

modèle et l’interprétation des résultats obtenus. Une quatrième partie se focalisera sur 

les différences apportées par une modélisation hyper-élastique des ligaments par 

rapport à une modélisation élastique linéaire. Enfin dans la cinquième partie le 

deuxième modèle plus complet, avec l’inclusion des ménisques, va être présenté avec 

une emphase portée sur les conditions dans lesquelles il peut être fiable et les apports 

à réaliser en cas contraire. 

 

 

 

 Méthodologie 

 

Ici les hypothèses qui ont été faites lors de la simulation de l’équilibre mécanique 

globale de l’articulation ainsi que les étapes nécessaires à son aboutissement vont être 

présentées. 

 

 Modèle EF 

Dans ces premiers modèles seuls le tibia et le fémur sont pris en compte pour les 

tissus osseux. La patella n'est pas incluse parce qu'elle peut être négligée dans cette 

analyse orientée sur la stabilité passive. Les os étant beaucoup plus rigides que les 

autres composants de l'analyse, ils sont considérés comme des corps rigides. Les 

cartilages sont des tissus poroviscoélastiques ; cependant cette analyse étant statique, 

la viscosité et la porosité n'auront aucun impact dans l'équilibre du modèle. Ainsi ils 

sont modélisés comme une seule phase élastique linéaire et comme un matériau 

isotrope avec un module élastique d'Young E = 12 MPa et un coefficient de Poisson  

= 0,45 [Yao, 2006]. Les cartilages sont liés à leurs os respectifs avec l’outil « tie », ce qui 

implique qu’un nœud lié est totalement solidaire à son homologue sur l’autre 

composant. Le contact entre les deux cartilages est défini comme « hard », signifiant 
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qu’aucune intersection n’est permise entre les deux surfaces en contact. Un coefficient 

de frottement de µ = 0,08 a été choisi. Finalement les ligaments modélisés sont les 

quatre ligaments principaux : le LCA, le LCP, le LLE et le LLI. Ils sont modélisés par 

des éléments treillis, des poutres ne travaillant qu’exclusivement en tension. Les 

éléments modélisant les ligaments sont attachés sur leurs zones d'insertion 

segmentées. Les éléments poutres sont considérés comme isotropes transverses. Les 

sections des ligaments sont constantes et leurs superficies sont de 42, 60, 18, 25 mm² 

respectivement pour les LCA, LCP, LLE et LLI. Longitudinalement, ils sont modélisés 

comme des matériaux hyper-élastiques suivant la courbe contrainte-déformation 

donnée par Weiss et Gardiner [Weiss and Gardiner, 2001]. Cette courbe est donnée 

Figure IV.1. Dans la position jambe tendue, tous les ligaments ont une tension initiale 

de 100 N [Oh, 2014]. Les angles de flexion différents impliquent des longueurs initiales 

différentes pour les ligaments, les tensions initiales ont été ajustées afin de 

correspondre à une tension de 100 N pour la longueur du ligament en position jambe 

tendue. Le point d'insertion inférieur du LLE est sur la fibula. Mais, étant donné que 

les os sont modélisés en tant que corps rigides, la fibula n'a pas d'autre rôle pertinent 

dans cette simulation. Afin d’alléger le modèle, un élément a été ajouté sur le tibia pour 

obtenir la position physiologique de l'insertion du LLE sur la fibula. Le modèle 

géométrique est présenté dans la Figure IV.2. Il est composé de 43 558 éléments 

volumiques linéaires (éléments tétraèdres, hexaèdres et prismes).  

 

 

Figure IV.1 : Courbe contrainte déformation d’un LLI dans les directions transverse et longitudinale. 
(D’après [Weiss and Gardiner, 2001]) 
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Figure IV.2 : Modèle EF de l’articulation du genou. (a) Vue de face. (b) Vue de l’arrière. *élément 
ajoutée sur le tibia pour atteindre le point d’insertion inférieur physiologique du LLE. 

 

 

 Simulations numériques 

Les simulations numériques sont faites sur ABAQUS® (version 6.13, Dassault 

Systèmes, Vélizy-Villacoublay, France). Le but de chaque simulation est de recréer les 

conditions expérimentales de l'acquisition des données EOS. Cependant nous avons 

vu qu’une erreur expérimentale créait un biais sur l’inclinaison du tibia. Cette 

inclinaison modifie les efforts appliqués sur l’articulation, en altérant légèrement les 

efforts transmis le long de l’os (altération calculée de l’ordre de 10% avec des efforts 

transmis de 283,0 N ± 23 N) et notamment en ajoutant des effets de couple. Le moment 

créé s’applique principalement selon l’axe de rotation de la flexion principale, il est  

compensé par les muscles de l’articulation. Dans ce premier modèle les muscles ne 

sont pas pris en compte, aussi le choix a été fait de modéliser les conditions aux limites 

désirées dans le protocole expérimental. Cette hypothèse permet de simplifier les 

conditions aux limites en supprimant le moment qui devrait être compensé par des 

composants de l’articulation non modélisés. Par ailleurs elle permet d’uniformiser 

l’effort transmis le long du tibia. Cette partie de l’hypothèse n’est pas conséquente, 

l’effort transmis variant peu, et permettra une comparaison plus homogène des 

résultats obtenus pour les différents angles de flexion modélisés. 
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Pour recréer les conditions expérimentales du protocole d’acquisition des données 

EOS, la position initiale des os est celle recalée sur les images EOS comme vu dans le 

Chapitre II, puis l’ensemble est pivoté afin que le tibia soit en position verticale. En 

positionnant les os physiologiquement, une intersection entre le cartilage du fémur et 

celui du tibia peut être observée pour chaque angle de flexion. Afin de définir un 

contact entre les surfaces des deux cartilages cette intersection parasitaire devra être 

supprimée. La simulation numérique est décomposée selon les étapes suivantes :  

(i) Déplacer légèrement le tibia vers le bas pour enlever cette intersection, en 

gardant le fémur bloqué,  

(ii) Mettre les conditions aux limites du protocole expérimental,  

(iii) Obtenir l'équilibre mécanique global du genou en appliquant la charge à 

l’instar du protocole expérimental.  

Tout au long de l'analyse, le fémur est fixé dans l'espace ; tous les degrés de liberté 

du tibia sont initialement bloqués aussi. Les étapes du calcul par éléments finis sont 

toutes récapitulées dans la Figure IV.3. La première étape consiste en la translation du 

tibia le long de son axe jusqu'à ce qu’il n'y ait plus d'intersection entre les cartilages 

(b). À ce point, le contact entre les cartilages est mis en place et la force est appliquée 

sur le tibia : 300 N le long de son axe (c). Ensuite tous les degrés de liberté sont relâchés 

sauf la rotation dans le plan sagittal qui correspond à l'angle de flexion du genou. Le 

calcul par éléments finis est effectué jusqu'à atteindre l'équilibre mécanique global du 

genou (d). Une fois atteinte, la position d'équilibre du tibia est comparée avec sa 

position initiale, liée directement aux données expérimentales, afin de valider le 

modèle.  
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Figure IV.3 : Etapes de l’analyse par éléments finis : (a) Position initiale. (b) Retrait du tibia et 
suppression de l’intersection initiale des cartilages. (c) Addition du contact et des conditions aux 
limites du protocole expérimental. (d) Equilibre mécanique global du genou. 

 

 

 

 

 

 

 

En quelques mots : 

 Le modèle EF se focalise sur la stabilité passive du genou. 

 Ses conditions aux limites correspondent aux conditions expérimentales 

désirées des acquisitions EOS. 

 Une comparaison est effectuée entre l’équilibre mécanique global atteint 

et les données expérimentales. 
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 Résultats 

 

Ici sont présentés les résultats obtenus après que l’équilibre mécanique global a été 

atteint pour les différents angles de flexions. Les résultats recherchés sont la position 

du tibia, les champs de pression sur les cartilages et les contraintes moyennes dans les 

ligaments. 

 

 Position du tibia  

Le premier résultat obtenu est la position du tibia. La comparaison de cette position 

avec les données initiales d’EOS assure si le modèle et l'équilibre global atteint sont 

effectivement physiologiques. Sur la Figure IV.4 représente pour chaque nœud la 

distance euclidienne entre leur position après que l’équilibre mécanique global est 

atteint et leur position mesurée expérimentalement, et ce pour les quatre angles de 

flexion étudiés : 0°, 40°, 55° et 70°. Pour l’angle de flexion de 0°, l’écart entre la 

simulation et l'expérience est très faible pour tous les points du tibia : l’écart maximal 

observé s’élève seulement à 0,7 mm avec une moyenne de 0,32 mm. Pour l'angle de 

flexion de 40°, cet écart reste minime : pour 97 % des nœuds, leur position obtenue par 

éléments finis est au plus à 2 mm de leur position mesurée par EOS. En moyenne ils 

sont à 1,29 mm et l’écart le plus grand observé est de 2,66 mm. Le gradient de distances 

suggère que cette différence de position est due à une rotation selon l’axe de l’os, 

estimée à 2,6°. Pour la simulation d'angle de flexion de 55°, l’écart varie de 1,75 mm à 

5,24 mm, avec 81 % des nœuds à moins de 4 mm. Ici la distance moyenne entre la 

simulation et l’expérience est de 3,4 mm. Encore une fois ces écarts sont dus à une 

rotation, cette fois principalement sur le plan frontal, estimée à 3,7°. Finalement pour 

l'angle de flexion de 70°, les écarts observés sont entre 4,0 mm et 5,2 mm, avec une 

moyenne de 4,54 mm. Ici la cause principale de cet écart est une translation antérieure, 

le déplacement le long de cet axe allant de 3,8 mm à 5,0 mm. Les extrêmes et moyennes 

des écarts de position pour les différents cas sont recensés dans la Table IV.1. 
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Figure IV.4 : Distribution de l’écart de position pour chaque nœud entre sa position après équilibre 
mécanique et sa position mesurée sur les données expérimentales. Vue frontale. 

 

Table IV.1 : Extrêmes et moyennes des écarts entre les positions des points après équilibre 
mécanique global et leur position mesurée expérimentalement. 

 Ecart de position (mm) 

angle de flexion minimum moyenne maximum 

0° 0,03 0,32 0,69 

40° 0,59 1,29 2,66 

55° 1,75 3,40 5,24 

70° 3,98 4,54 5,16 

 

 

 Champs de pression sur les cartilages 

Les différentes cartographies de pression sont montrées pour les quatre simulations 

sur la Figure IV.5. Dans chaque cas la pression est plutôt équilibrée sur les deux 

condyles, avec une surpression légère sur le condyle externe. En outre, le point de 

pression maximale suit la ligne de contact décrite dans d'autres études [Akbari 
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Shandiz, 2016]. La pression maximale pour les angles de flexion différents est 3,43, 

5,34, 5,89 et 5,23 MPa pour respectivement 0°, 40°, 55° et 70°. Nous pouvons aussi 

remarquer que la zone sous pression est un peu plus étendue pour l'angle de flexion 

de 0°, et plus concentrée pour 40°, 55° et 70°. 

 

 

Figure IV.5 : Cartographie des zones de pression sur les cartilages du tibia après l’équilibre global 
du genou. Vue transverse. 

 

 

 Contrainte moyenne dans les ligaments  

Finalement le dernier résultat recherché est la répartition des contraintes dans les 

ligaments selon l'angle de flexion. Les ligaments latéraux supportent plus de 

contraintes pour les angles de flexion les plus bas, avec leur maximum à l’angle de 

flexion de 0° avec 12,07 et 7,37 MPa pour le LLE et le  LLI respectivement, puis les 

contraintes diminuent constamment avec l’augmentation des angles de flexion jusqu'à 

ce que le LLE atteigne 3,07 MPa et que le LLI soit totalement détendu pour un angle 

de flexion de 70° (Figure IV.6). A l’angle de flexion de 40°, les contraintes sont 

équilibrées entre les différents ligaments, mais pour les angles de flexion plus grands, 

elles sont concentrées dans les ligaments croisés. Les contraintes dans les ligaments 
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croisés sont faibles à 2,43 et 2,13 MPa pour les LCA et LCP respectivement dans la 

position jambe tendue jusqu’à atteindre un sommet à 55° avec des contraintes de 13,27 

MPa et 10,41 MPa. 

 

 

Figure IV.6 : Contrainte dans les ligaments en fonction de l’angle de flexion. 

 

 

 

 

 

 

En quelques mots : 

 Les résultats obtenus après équilibre mécanique global sont : 

- la position du tibia par rapport à la position mesurée sur les 

images EOS, 

- les champs de pression sur les cartilages tibiaux, 

- les contraintes moyennes dans les ligaments. 
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 Discussion 

 

Dans cette partie les résultats précédemment présentés vont être interprétés et les 

limites du modèle vont être explicitées. Tout d’abord les hypothèses faites lors de cette 

analyse vont être discutées, puis l’interprétation des résultats de positionnement du 

tibia va donner la validation du modèle. Ensuite une attention va être portée sur les 

lacunes du modèle et la potentielle importance de leur influence sur les résultats. Enfin 

l’aspect physiologique des zones de pression sur les cartilages et des contraintes dans 

les ligaments va être étudié. 

 

 Conditions aux limites et propriétés matériaux  

Ce premier modèle d'articulation du genou patient-spécifique représente une 

simulation d’un mouvement de montée de marche d’escalier sous faible charge. Il se 

décompose en plusieurs étapes quasi statiques aux angles de flexion de 0°, 40°, 55° et 

70°. Il est construit en combinant l'imagerie EOS et une acquisition d’IRM du 

volontaire. Les données IRM sont la base du modèle géométrique et les données EOS 

ont apporté les positions osseuses physiologiques pour ces différents angles de flexion. 

Ce modèle se concentre sur la stabilité passive du genou et donc les parties modélisées 

du genou sont les os (le fémur et le tibia modélisés en tant que corps rigides), les 

cartilages (par des éléments isotropes élastiques et linéaires) et les ligaments (LCA, 

LCP, LCM et LCL par des éléments de treillis hyper élastiques). Dans cette première 

simulation l'influence du type des éléments utilisés pour représenter les cartilages (ici 

des éléments linéaires) n'est pas encore vérifiée. Une prochaine étape devra utiliser des 

éléments quadratiques et vérifier si les résultats sont assez différents pour justifier le 

temps de calcul supplémentaire. 

L’hypothèse la plus importante sur les conditions aux limites est le choix de 

modéliser les conditions désirées par le protocole expérimental plutôt que celles 

effectivement appliquées lors de l’acquisition. En effet l’inclinaison du tibia crée un 

effort tangent de l’ordre de 100 N à son extrémité distale dans le cas le plus sévère 

(pour l’angle de flexion de 70°). Cet effort tangent combiné au bras de levier de cet os 

long crée un moment non négligeable qui doit être compensé par les muscles de 

l’articulation. L’action des muscles à son tour imposera une pression supplémentaire 

sur les cartilages tout en ajoutant de la stabilité en rendant l’articulation hyperstatique. 

L’action des muscles non modélisés ici modifiera la réponse des tissus mous du 

modèle. Ceci peut être une explication de l’écart observé entre les données obtenues 

après modélisation de l’équilibre mécanique global du modèle passif avec les données 
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mesurées expérimentalement, écart qui croit globalement avec l’augmentation de 

l’angle de flexion et donc de l’influence de l’erreur expérimentale. Cependant 

l’hypothèse de modéliser les conditions désirées par le protocole d’acquisition est 

nécessaire, sans la modélisation des muscles pour compenser ce moment créé par 

l’inclinaison du tibia, le modèle passif ne pourrait pas atteindre l’équilibre. Afin de 

modéliser effectivement l’acquisition des données EOS, l’ajout des muscles et de leur 

action dans le modèle devra être une priorité, en particulier pour les angles de flexion 

importants. 

Le contact entre les cartilages est défini comme « hard » (sans intersections) avec un 

coefficient de frottement µ = 0,08. Ce coefficient de frottement est trop fort mais il est 

le plus proche possible de la littérature (µ = 0.02 [Mow, 1997]) tout en permettant à la 

simulation d’atteindre l'équilibre mécanique. La simulation limitante pour ce 

coefficient est celle avec un angle de flexion de 55°. Dans cette simulation l'équilibre 

statique ne peut pas être atteint parce que le tibia semble glisser sur le fémur. C'est une 

limitation claire du modèle qui devra être traitée dans l'avenir.  

La simulation numérique comprend 3 étapes – le déplacement du tibia vers le bas 

tout en gardant le fémur bloqué pour enlever l‘intersection des cartilages, la mise en 

place des conditions aux limites du protocole expérimental, et enfin la mise à 

l’équilibre mécanique du genou dans les conditions du protocole expérimental.  En 

moyenne, chaque simulation prend environ 1100 s de temps CPU, ce qui correspond 

à 30 minutes de temps réel.  

 

 Validation du modèle EF par la position de l’os 

Après la création du modèle EF et une fois que les simulations sont réalisées, la 

première étape est de revenir aux données expérimentales, c'est-à-dire aux images 

d’EOS, afin de s’assurer que ce modèle est physiologiquement correct. La position 

physiologique des os dans l'articulation du genou donnée par l'image d'EOS est 

comparée avec leur position obtenue par la simulation EF après que l'équilibre 

mécanique global du genou est atteint sous les mêmes conditions aux limites. Les 

résultats numériques sont en bon accord avec les données des images EOS. Pour les 

deux angles de flexion les plus faibles ils sont aussi bons qu'ils peuvent l’être : la 

précision du recalage entre le modèle 3D et les données brutes d’EOS est inférieur à 1 

mm, signifiant qu'après l'équilibre, une différence de position sur le tibia (seule partie 

mobile du modèle) de 2 mm est dans la gamme de précision des données d’EOS. Ainsi 

dans cet intervalle de distance on ne peut discerner si l’explication de l’écart entre la 

simulation et les données expérimentales est :  
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(i) Une très faible erreur sur la position donnée par l’équilibre mécanique 

obtenu par simulation numérique, 

(ii) La mesure de position des données expérimentales qui pourraient 

légèrement être améliorée.  

Pour rappel, cette précision correspond à seulement deux voxels dans les données 

obtenues par l’IRM. Donc, la simulation en position jambe tendue avec un écart de 

position maximal à 0,7 mm est totalement dans sa position physiologique et la 

simulation à l’angle de flexion de 40°, avec 97 % de ses nœuds à moins de 2 mm de 

leur correspondant expérimental, est presque parfaitement alignée sur les données 

expérimentales. Pour la simulation de l'angle de flexion de 55°, la position finale des 

os est très positive ; 81 % sont au maximum à deux fois l’amplitude de précision, ce 

qui est dans une zone d’erreur acceptable. Cependant ce modèle peut être mis en doute 

pour la simulation à l'angle de flexion de 70°. Dans ce cas, chaque nœud est au moins 

à 4 mm de leur position visée. Cependant, dans ce cas particulier nous avons vu que 

cet écart est surtout due à une translation antérieure du tibia. À cet angle de flexion, le 

tibia semble commencer à glisser plus que son mouvement physiologique donné par 

les images d'EOS. La hauteur d'une marche variant de 130 mm à 210 mm, nous avons 

conduit le protocole entier pour un cinquième angle de flexion, pour le cas 

correspondant à une marche élevée. Une image EOS avec une marche d’une hauteur 

de 200 mm a été prise et la simulation numérique correspondante a été lancée. 

Cependant cette simulation ne pouvait pas atteindre l'équilibre : l’incrément de temps 

pour le calcul n’était jamais assez petit. Sur le résultat incomplet, nous pouvons 

observer une translation antérieure, semblable à la simulation à l’angle de flexion de 

70°. Il est très probable qu'à ces grands angles de flexion, le tibia commence à glisser 

sur le fémur et que les ligaments ne suffisent plus à stabiliser l'articulation du genou 

modélisée. 

 

 Améliorations possibles de la stabilité 

Ce modèle simplifié ne tient pas compte de quelques éléments de stabilisation qui 

seraient directement en opposition d’une telle translation, comme les ménisques ou les 

groupes musculaires. En tenant compte de cela, l’ajout des ménisques est la prochaine 

étape pour le développement de ce modèle. Dans deux des simulations, nous pouvons 

aussi remarquer une légère rotation de l'os le long de son long axe. Ceci peut être dû 

au manque de contact entre les ligaments et leur environnement. En l’état du modèle, 

rien n’empêche l’intersection des ligaments croisés, alors que physiologiquement ils 

s’enrouleraient l’un sur l'autre et empêcheraient cette rotation. Cependant cette 

rotation est très faible, et y remédier n’est peut-être pas essentiel étant donné à quel 

point cela pourrait complexifier le modèle. L'ajout de conditions de contact entre les 
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ligaments et l'os peut aussi légèrement modifier la façon dont le LLE agirait sur le 

modèle ; en ajoutant un léger bras de levier sur son insertion tibiale et rendant peut-

être l'articulation du genou plus stable dans son ensemble. Encore une fois, le 

changement pourrait s'avérer être trop négligeable pour faire de cet ajout dans le 

modèle une priorité. Finalement, plus l'angle de flexion est important, plus la stabilité 

active semble être effective. Ce modèle se focalise sur la stabilité passive mais la 

stabilité active est peut-être nécessaire pour un équilibre mécanique global aux angles 

de flexion les plus importants, en particulier si le genou est chargé. Etant donné que la 

patella peut être segmentée sur des images EOS, un modèle futur pourrait impliquer 

une patella recalée sur les données expérimentales, fixée dans l'espace comme le 

fémur, et liée au tibia avec le tendon patellaire. 

 

 Champs de pression sur les cartilages et contrainte ligamentaire  

Ce premier modèle, même incomplet, montre toujours des comportements très 

physiologiques. En plus de la position osseuse correcte, nous pouvons observer sur les 

champs de pression que les points où la pression est la plus élevée sont en accord avec 

le chemin de contact décrit par Akbari Shandiz et al. [Akbari Shandiz, 2016]. La 

pression est plutôt bien équilibrée entre les deux condyles, résultat attendu d'un genou 

sain. Nous pouvons séparer deux types de champs de pression durant le mouvement 

de flexion ; d'un côté la jambe tendue et de l’autre le genou fléchi. Dans le premier cas, 

à l’angle de flexion de 0°, nous pouvons observer que la zone sous pression est plus 

étendue et que la pression maximale, s'élevant à 3,43 MPa, est très inférieure par 

rapport aux cas du genou fléchi. Tandis que pour les angles de flexion de 40°, 55° et 

70°, la zone sous pression est plus concentrée avec une pression maximale autour de 

5,5 MPa. Cette dichotomie dans les champs de pression est expliquée par la surface de 

contact des condyles de fémur. À l’angle de flexion de 0° la courbure de la surface de 

contact est plus faible, permettant une meilleure stabilité pour le genou en position 

debout, permettant un maintien plus confortable de cette position pour une longue 

période de temps. Pour les autres angles de flexion, la courbure est plus grande, 

facilitant le mouvement de flexion et rendant ce mouvement plus fluide en général. De 

plus, la surpression légère sur le condyle externe met en avant une différence dans la 

fonction des deux condyles : le condyle interne, d’une géométrie concave, dirige le 

mouvement de flexion-extension tandis que le condyle externe, étant convexe, 

supporte une charge plus élevée.  

Ces champs de pressions permettent de déterminer le chemin de contact des deux 

cartilages. Les zones de pressions et le point de contact déterminé comme étant le point 

de plus forte pression sont représentés Figure IV.7. Dans son étude, Walker et al., utilise 

une méthode basée sur la géométrie de l’articulation afin de mesurer la cinématique 
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de l’articulation et le chemin de contact sur les cartilages [Walker, 2015]. Pour cela la 

cinématique de 10 genoux cadavériques est acquise à l’aide de marqueurs externes, 

puis pour décrire la cinématique du genou, deux cercles parallèles et égaux sont 

recalés sur les parties postérieures des condyles interne et externe. La ligne reliant les 

deux centres des cercles déterminent l’axe de rotation du genou. En assimilant la 

géométrie de l’os à cet axe de rotation, les zones de contact sont déterminées comme 

le minimum de distance entre les deux os à chaque instant du mouvement. Le chemin 

de contact déterminé comme le maximum de pression après équilibre mécanique 

global du modèle concorde avec les résultats observés dans l’étude de Walker et al. : 

tout au long de la flexion, le point de contact reste centré pour le condyle interne, par 

contre pour le côté externe le point de contact commence au centre du condyle à 0° de 

flexion et se déplace vers la partie postérieure, légèrement en direction interne, du 

plateau tibial avec l’augmentation de l’angle de flexion. Cette différence de chemin de 

pression souligne le rôle de guide de la flexion-extension pour le condyle interne. 

 

 

Figure IV.7 : Zones de contact déterminées avec zone de pression avec mise en évidence du point de 
maximum de pression (a). Zone de contact par détermination de la moindre distance entre le fémur et le tibia 

avec mise en évidence de l’axe de rotation (b). (D’après [Walker, 2015])  

 

 

Les contraintes dans les ligaments mettent eux aussi en évidence des fonctions 

différentes pour chacun. Les ligaments latéraux garantissent la stabilité d'articulation 

du genou en extension tandis que les croisés prennent la relève lors de la flexion. Nous 

pouvons remarquer que c'est normalement le LLI qui est le plus chargé des deux 

ligaments latéraux [Dufour, 2017], ce qui n’est pas le cas ici ; le léger varus (4,5°) dont 

souffre le volontaire pourrait constituer une explication raisonnable. Une contrainte 

maximale dans les ligaments croisés au cours du mouvement est notée autour de 55°. 
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Il est dû à la cinématique complexe du fémur sur le plateau tibial, qui combine à la fois 

translation et rotation, mais aussi aux zones d’insertion supérieure des ligaments 

croisés sur le fémur. Par ailleurs cette valeur reste qualitative, considérant la faible 

discrétisation des angles de flexion. 

 

 

 

 

  Etude de l’apport des propriétés matériaux des ligaments 

 

Lors du processus de développement du modèle, l’apport des propriétés 

mécaniques hyper élastiques des ligaments a été étudié. Le but principal était de 

discerner s’il était nécessaire d’ajouter des propriétés matériaux plus complexes ou si 

une modélisation élastique linéaire des ligaments suffisait. Ce paragraphe va être 

divisé en deux sous parties, une première présentant les différences de modélisation 

par rapport au modèle précédent, et une seconde présentant les apports d’une 

modélisation hyper élastique des ligaments par rapport à une modélisation élastique 

linéaire en vue de savoir l’influence de ces améliorations l’une après l’autre. 

 

 Différences de modélisation 

Le modèle utilisé dans cette étude est principalement identique au modèle décrit 

dans IV.1.a. Les composants de l’articulation modélisés sont les mêmes : les os (fémur 

et tibia) en corps rigides, les cartilages associés comme une phase élastique linéaire 

avec des propriétés matériaux isotropes, et les ligaments modélisés en éléments treillis. 

Les principales différences sont les propriétés matériaux des ligaments, paramètres 

En quelques mots : 

 Le modèle EF est validé par une comparaison aux données 

expérimentales. 

 L’équilibre mécanique global atteint est physiologique pour les angles 

de 0° et 40°. 

 Les résultats sont prometteurs pour 55° et 70°. 
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étudiés lors de cette étude, et le coefficient de frottement entre les cartilages. 

Premièrement en ce qui concerne les propriétés matériaux des ligaments, les deux cas 

étudiés sont des propriétés hyper-élastiques suivant la courbe contrainte-déformation 

donnée par Weiss et Gardiner [Weiss and Gardiner, 2001], et des propriétés élastiques 

linéaires avec un coefficient de Poisson de  = 0,45 et un module d’Young E = 100 MPa, 

ce qui est la linéarisation du cas hyper-élastique. Pour ce qui est du coefficient de 

frottement entre les cartilages, il est variable en fonction des cas proposés. A ce stade 

du développement du modèle le coefficient de frottement avait la valeur la plus proche 

possible de sa valeur physiologique : µ = 0,02. Cependant le modèle manquait parfois 

de stabilité et l’équilibre mécanique ne pouvait pas être atteint. Ce coefficient de 

frottement était alors arbitrairement augmenté afin d’ajouter artificiellement de la 

stabilité à l’articulation et atteindre l’équilibre mécanique global, tout en restant aussi 

proche que possible de sa valeur physiologique. Cela implique que pour les cas les 

plus stables, notamment les angles de flexion faibles, il peut être à sa valeur 

physiologique, alors que dans les cas instables il sera très important : µ = 0,3 pour 

l’angle de flexion de 70° avec des ligaments élastiques linéaire. Toutes les valeurs du 

coefficient de frottement prises au cours de l’étude sont regroupées dans la Table IV.2. 

Enfin les conditions initiales et les étapes de la simulation sont identiques à celles du 

modèle vu précédemment. Les os sont mis dans la position mesurée par les images 

EOS pour leur position initiale, le fémur est encastré tout au long de la simulation. 

Dans un premier temps le tibia est déplacé le long de son axe afin de supprimer 

l’intersection initiale, puis le contact sans intersection possible est ajouté entre les 

cartilages avec la force de 300 N appliquée expérimentalement sur le tibia et enfin tous 

les degrés de liberté du tibia sont libérés sauf la rotation sagittale qui représente l’angle 

de flexion du genou et l’équilibre mécanique global du genou est recherché. 
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Table IV.2 : Valeurs du coefficient de frottement utilisé suivant le cas simulé avec éléments de 
comparaison. 

 Coefficient de frottement 

Angle de flexion Elastique Linéaire Hyper-élastique 

0° 0,01 0,01 

40° 0,07 0,08 

55° 0,02 0,03 

70° 0,3 0,03 

Cartilage Littérature ≤ 0,02  

Fonte - Fonte (lubrifié) 0,07  
Contact non lubrifié 0,2 - 0,3  

 

 

 Apports d’une modélisation hyper-élastique des ligaments 

Le premier résultat recherché est la contrainte dans les ligaments. Elle est présentée 

sur la Figure IV.8. Les contraintes obtenues avec une modélisation hyper-élastique 

restent dans une gamme de valeurs en accord avec les contraintes reportées Figure 

IV.1 page 107. Les ligaments ont un comportement similaire sur les trois premiers 

angles de flexion dans les deux cas : à 0° ce sont principalement les ligaments latéraux 

qui sont contraints, puis à 40° les contraintes sont réparties sur les quatre ligaments et 

enfin à 55° ce sont les ligaments croisés qui sont les plus contraints. Le premier résultat 

notable est la différence de comportement du LCP. Pour les équilibres mécaniques 

obtenus avec des ligaments élastiques linéaires, la contrainte dans le LCP est en 

constante augmentation avec une contrainte à 55° de 5,64 MPa et une contrainte de 

7,50 MPa à 70°. Cependant pour les simulations avec des ligaments hyper-élastiques, 

la contrainte dans le LCP présente un maximum local à 55° avec une contrainte de 

10,41 MPa contre 7,25 MPa à 70°. Nous avons vu que le coefficient de frottement avait 

grandement été augmenté pour cet angle de flexion afin d’ajouter une stabilité 

artificielle, avec µ = 0,3 en élastique linéaire par rapport à µ = 0,03 en hyper-élastique. 

Le comportement physiologique du LCP est donc surement plus proche du cas 

modélisé avec des propriétés mécaniques hyper-élastiques. 

Un autre résultat notable est la contrainte globalement bien plus élevée dans les 

ligaments modélisés comme hyper-élastiques par rapport aux ligaments modélisés en 

matériaux élastiques linéaires. La représentation des ligaments comme des matériaux 

élastiques linéaires est une simplification de leur comportement très complexe, 

principalement représentative pour les déformations faibles des ligaments. Une 
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modélisation hyper-élastique est une représentation encore simplifiée mais plus 

réaliste en comportement mécanique des ligaments, prenant en compte leur 

changement de comportement entre faible déformation et grandes déformations. La 

présente étude couvre une large plage de fonctionnement des ligaments, allant des 

contraintes, et donc déformations, faibles où le comportement des ligaments est quasi 

linéaire à des contraintes où la modélisation hyper-élastique est nécessaire. Le cas des 

ligaments croisés est très représentatif. A 0° de flexion les contraintes obtenues selon 

les deux méthodes de modélisation sont équivalentes : en linéaire élastique σ = 1,73 

MPa pour le LCA  et σ = 2,14 MPa pour le LCP, contre σ = 2,43 MPa pour le LCA et σ 

= 2,13 MPa pour le LCP en hyper-élastique, alors qu’à 55° de flexion les contraintes 

obtenues selon la modélisation hyper-élastique des ligaments est aux alentours du 

double de celles obtenues selon la modélisation linéaire élastique ; avec des contraintes 

de σ = 6,67 MPa (LCA) et σ = 5,64 MPa (LCP) en linéaire élastique comparées à σ = 

13,27 MPa (LCA) et σ = 10,41 MPa (LCP) en hyper-élastique. Des propriétés matériaux 

hyper-élastiques sont donc plus adaptées pour représenter le comportement varié des 

ligaments dans le cadre de cette étude. 

 

 

Figure IV.8 : Contraintes subis par les ligaments selon l’angle de flexion. Comparaison entre une 
modélisation hyper-élastique (trait plein) et élastique linéaire (trait pointillé) 
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Cette augmentation globale des contraintes dans les ligaments se répercute sur la 

pression subie par les cartilages. Sur le graphique Figure IV.9 on peut observer que le 

pic de pression est plus élevé dans les cas utilisant les propriétés matériaux hyper-

élastiques, et ce pour tous les angles de flexion étudiés. L’écart le plus important est 

pour un angle de flexion de 55°, où la pression maximale sur les cartilages après 

l’équilibre mécanique de l’articulation est de 4,49 MPa pour des propriétés matériaux 

élastiques linéaires contre 5,83 MPa pour des propriétés hyper élastiques. Cet angle de 

flexion est aussi celui pour lequel la contrainte des ligaments est la plus élevée 

globalement. La modélisation des ligaments a des conséquences directes sur l’équilibre 

mécanique global du genou et sur les résultats recherchés. 

 

 

Figure IV.9 : Pression maximale sur les cartilages après équilibre mécanique global en fonction de 
l’angle de flexion pour deux propriétés matériaux des ligaments. 

 

Le dernier résultat observable est le coefficient de frottement permettant d’atteindre 

l’équilibre mécanique. On peut noter que ce coefficient de frottement augmente 

légèrement avec l’ajout des propriétés hyper-élastiques pour les angles de flexion de 

40° et 55°, respectivement de 0,07 à 0,08 et de 0,02 à 0,03. Cette augmentation est 

certainement due à l’augmentation de tension dans les ligaments, le modèle est 

globalement plus sur-contraint et la stabilité artificielle apportée par le coefficient de 

frottement doit être augmentée. Cependant il faut noter la nette amélioration dans le 

cas de la flexion à 70°. Le coefficient de frottement passe de 0,3 avec des ligaments 

linéaires élastiques à 0,03 avec des ligaments hyper-élastiques. Les ligaments, 
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notamment croisés pour cet angle de flexion, subissant une contrainte plus élevée 

permettent une stabilisation de l’articulation. Cet angle de flexion montre la nécessité 

de modéliser les ligaments avec des propriétés hyper-élastiques, en particulier pour 

des angles de flexion importants. 

 

 

 

 

 

 

 Avancées supplémentaires 

 

Suite au premier modèle, un second a été créé afin d’inclure les ménisques dans la 

modélisation. Nous allons voir les principales modifications entre les deux modèles, 

leur influence sur les résultats et les améliorations qu’il requiert encore. 

 

 Modifications du premier modèle 

Le deuxième modèle reprend en grande partie les éléments du premier modèle. Une 

modification notable est celle du coefficient de frottement qui définit le contact entre 

les cartilages. Dans le précédent modèle, il était à µ = 0,08 , dans celui-ci il est à µ = 0,02 

, ce qui est la valeur qui représente la physiologie pour une modélisation élastique 

linéaire des cartilages ([Mow, 1997]). A part ce coefficient, le reste des éléments 

communs est identique au modèle précédent. 

En quelques mots : 

 La nécessité d’une modélisation non linéaire des ligaments a été étudiée. 

 Une loi de comportement hyper-élastique est indispensable pour 

représenter la physiologie des ligaments pour l’ensemble des angles de 

flexion. 
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Aux composants du premier modèle, les os, cartilages et ligaments, s’ajoutent les 

ménisques. Comme les cartilages, les ménisques sont de tissus viscoélastiques. Cette 

analyse, comme la première, est statique, et encore une fois l’hypothèse est faite que la 

viscosité n’aura pas d’impact sur l’équilibre du modèle. Les ménisques sont modélisés 

comme une phase élastique linéaire et isotrope avec un module d’Young E = 59 MPa 

et un coefficient de Poisson  = 0,45 [Kwon, 2014]. Deux contacts sont ajoutés : entre 

les ménisques et le cartilage du fémur et entre les ménisques et les cartilages du tibia. 

Tout comme le contact entre les cartilages, ces contacts sont définis comme « hard », 

c’est-à-dire qu’il n’y a pas d’intersection permise entre les deux composants en contact. 

Comme pour le contact entre cartilages, un coefficient de frottement de µ=0,02 a été 

pris. Les ménisques sont liés au tibia par leurs zones d’insertion segmentées sur l’IRM. 

Dans ces zones, plusieurs points sont choisis et liés au tibia par une liaison glissière 

d’axe vertical. Ceci veut dire qu’ils sont liés au tibia dans le plan transverse et pour 

toutes les rotations de l’espace. Par contre ils peuvent se déplacer par rapport au tibia 

selon l’axe de l’os. La liberté de mouvement des ménisques par rapport au tibia est 

montrée sur la Figure IV.10. Cette liberté est nécessaire car comme pour les cartilages, 

il y a une intersection initiale entre les ménisques et les cartilages. La première étape 

de la simulation est de supprimer cette intersection parasite et pour cela les ménisques 

doivent pouvoir être différenciés du tibia. Cette liberté des ménisques dans l’axe de 

l’os du tibia ne devrait pas contaminer les résultats, les ménisques étant enfermés entre 

le tibia et le fémur. 

 

 

Figure IV.10 : Liaison des ménisques sur le tibia. Les étoiles surlignent les zones d’insertions, liées 
au tibia, en jaune est le seul mouvement possible des zones d’insertions. 
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La simulation numérique est composée des mêmes conditions aux limites et étapes 

que pour le premier modèle. Le fémur est fixé, et tous les degrés de liberté du tibia 

sont relâchés sauf l’angle de flexion observé. Les étapes de la simulation sont : 

(i) Déplacer légèrement le tibia et les ménisques selon l’axe du tibia pour 

enlever les intersections parasitaires initiales,  

(ii) Implémenter les contacts entre les différents composants et ajouter les 

300 N appliqués dur le tibia lors de l’acquisition EOS, 

(iii) Relâcher tous les degrés de liberté du tibia, sauf la rotation sagittale 

i.e. l’angle de flexion, afin d’obtenir l'équilibre mécanique global du 

genou dans la configuration expérimentale. 

 

 Résultats du second modèle : apport des ménisques 

Sur les 4 cas étudiés, seuls deux ont atteint l’équilibre mécanique global avec ces 

paramètres du modèle. Les cas ayant atteint l’équilibre mécanique global sont ceux 

modélisant les angles de flexion faible, 0° et 40°. Ce sont effectivement les cas les plus 

stables où l’influence des ménisques est probablement la moins importante. Pour les 

simulations des angles de flexion de 55° et 70°, l’équilibre mécanique global ne pouvait 

pas être atteint à cause d’éléments trop distendus, donc subissant une contrainte trop 

importante. Nous reviendrons sur les causes et les solutions possibles de ces obstacles 

dans le paragraphe suivant. 

Le premier résultat observable est toujours la position du tibia modélisé par rapport 

à sa position expérimentale. Pour le cas de flexion à 0°, l’écart de position entre le tibia 

modélisé après équilibre mécanique par rapport aux données mesurées sur l’image 

EOS est insignifiant. Tous les nœuds se trouvent à moins de 2 mm de leur position 

observée avec la plus grande différence ne dépassant pas 1,28 mm (en moyenne à 0,68 

mm de leur position mesurée). Pour l’angle de flexion de 40°, l’écart reste encore très 

faible : 87% des nœuds sont à moins de 2 mm de leur position mesurée, avec une 

moyenne de 1,54 mm et l’écart le plus grand observé à 2,80 mm. Le gradient de 

distance par rapport à la position mesurée indique qu’il y a une rotation entre la 

position modélisée et la position mesurée. Cette rotation est dans le plan transverse et 

a été mesurée à 3,1°. On rappelle que la marge d’erreur sur la position de l’os par 

imagerie EOS est de 2 mm, ce qui veut dire que pour ces deux simulations, on peut 

considérer que les os sont dans leur position physiologique. Ces résultats sont 

comparés aux positions obtenues par le premier modèle (voir la Figure IV.11). Ces 

résultats sont importants car afin de gérer le contact entre les différents composants 

du modèle et supprimer l’intersection initiale, ils ont été déplacés sur une distance bien 

plus importante que dans le cas du premier modèle. Pour le cas de la flexion à 0°, le 
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tibia du premier modèle était déplacé de 0,75 mm contre 1,3 mm pour le modèle 

comportant les ménisques. Cette différence est encore plus importante pour le cas 

d’une flexion à 40° avec un déplacement de 1,75 mm sans les ménisques contre 5,5 mm 

avec. Le fait que la position obtenue après équilibre mécanique global soit la position 

physiologique atteste de la validation de cette gestion du contact. 

 

 

Figure IV.11 : Comparaison des deux modèles EF, avec et sans ménisques, par rapport aux écarts de 
distances entre position modélisée après équilibre mécanique global et position mesurée sur les 
images EOS. Vue frontale. 

 

Le second résultat observé est les zones de pression sur les cartilages tibiaux et sur 

les ménisques. Ces zones de pression sont à nouveau bien équilibrées entre les deux 

condyles, avec des pics de pression de 3,07 MPa pour un angle de flexion de 0° et 4,19 

MPa pour un angle de flexion de 40°. Les maximums de pression des ménisques étant 

bien plus faibles à 2,35 MPa pour 0° et 2,23 MPa à 40°. Les zones de pressions sur les 

cartilages tibiaux et ménisques sont observables Figure IV.12. Ces zones de pression 

sont de nouveau très comparables avec celles obtenues par le premier modèle. Il est 

notable que les zones de pressions sont situées en grande majorité sur les cartilages et 

non sur les ménisques. Cela démontre bien la différence de fonction entre ces deux 

composants de l’articulation : les cartilages transmettent les efforts entre les deux os 

de la jambe et les ménisques ont pour rôle d’aider au guidage du mouvement. On peut 

remarquer que les rares pressions sur les ménisques sont situées sur le ménisque 

interne. Pour rappel, la forme différente des deux condyles fait que le condyle externe 
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participera plus à la transmission d’efforts que son homologue et réciproquement le 

condyle interne a un rôle plus orienté sur le guidage du mouvement. Ceci est 

observable ici avec le ménisque interne participant à ce guidage et à la stabilité de 

l’articulation.  

 

 

Figure IV.12 : Zones de pressions sur les cartilages tibiaux et ménisques après équilibre mécanique 
global pour un angle de flexion de 0° (gauche) et 40° (droite). Vue transverse. 

 

Enfin le deuxième modèle donne comme résultat les contraintes subies par les 

cartilages et les ménisques dans les conditions expérimentales. La contrainte dans les 

cartilages est inférieure à 1,99 MPa pour un angle de flexion de 0° et 2,48 MPa pour 

40°. Pour un angle de flexion de 0° cette contrainte est identique à celle du modèle sans 

ménisques. Par contre à 40° cette contrainte est diminuée, elle était à 3,17 MPa sans 

ménisques. Dans les ménisques les concentrations de contraintes montent jusqu’à 7,68 

MPa pour 0° et 28,97 MPa pour 40°, avec des contraintes moyennes de l’ordre de 2,2 

MPa et 3,0 MPa respectivement. Ces contraintes sont représentées Figure IV.13. On 

retrouve des zones de contraintes causées par les pressions subies, particulièrement 

visibles sur les cartilages, ces contraintes sont faibles en comparaison de celles causées 

par les déformations des ménisques. Deux résultats sont particulièrement notables. Le 

premier est que les contraintes les plus importantes sont situées dans le voisinage des 

zones d’insertion des ménisques. Cette insertion est gérée comme une liaison parfaite 

entre les nœuds des ménisques et leur nœud du tibia le plus proche. Le tibia étant 

beaucoup plus rigide que les ménisques, effectivement cela revient à encastrer les 

nœuds de l’insertion. Les contraintes particulièrement élevées de ces zones peuvent 

être un effet secondaire de cette gestion très rigide de la liaison et doivent être reçues 
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avec précaution. Le second résultat notable est que les contraintes subies par les 

ménisques pour l’angle de flexion de 40° sont bien plus importantes que leurs 

homologues pour l’angle de flexion de 0°. L’influence directe de cette répartition des 

contraintes est une réduction des contraintes subies par les cartilages par rapport au 

modèle sans ménisques. Ceci souligne bien le rôle des ménisques comme guide du 

mouvement de flexion-extension. Dans la position jambe tendue, position stable de 

l’articulation, les ménisques ne sont pas mis à contribution. Par contre lors de la 

flexion-extension, ici pour un angle de flexion de 40°, les ménisques jouent un rôle 

dans la stabilisation de l’articulation lors du mouvement, et les ménisques sont 

déformés et sous contrainte. 

 

 

Figure IV.13 : Contraintes subies par les  cartilages tibiaux et ménisques dans les conditions 
expérimentales pour un angle de flexion de 0° (gauche) et 40° (droite). Vue transverse. 

 

 Améliorations à apporter au modèle 

Nous avons pu observer que le modèle n’atteignait pas de convergence pour les 

flexions les plus importantes (55° et 70°). En observant les calculs inachevés on peut 

observer que le principal obstacle à l’équilibre mécanique est la formation 

systématique d’un concentrateur de contrainte. Une telle occurrence est représentée 

Figure IV.14. Ces concentrations de contraintes se forment toujours à la limite des 

points choisis comme liés au fémur, peu importe le nombre de points choisis.  
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Figure IV.14 : Dernier état des ménisques lors de la simulation de l’équilibre mécanique avec un 
angle de flexion de 55°, avec le détail sur un concentrateur de contrainte formé vers une zone 
d’insertion des ménisques. 

 

La prochaine étape revient à créer un contact moins rigide, afin de répartir les 

contraintes sur d’autres éléments. Une option existe afin remplacer la liaison « tie », 

qui lie totalement et de façon rigide deux nœuds des composants à lier, par un élément 

élastique aux propriétés ajustables. Cependant cette gestion du problème ne convient 

pas ; en effet la mise en place d’une liaison « tie » implique que les nœuds liés soient 

les plus proches possible. De ce fait, et étant donné que les nœuds de la zone 

d’insertion des ménisques sont dans le voisinage direct de ceux du tibia, le ressort 

ajouté avec les propriétés du ménisque ajoute trop peu de marge pour répartir les 

contraintes correctement. Cette stratégie fonctionnerait potentiellement avec des 

propriétés plus lâches pour la liaison, cependant le choix du coefficient d’élasticité 

deviendrait totalement arbitraire. Afin d’améliorer cette liaison entre les ménisques et 

le tibia il faut créer des éléments élastiques linéaires qui effectueraient cette liaison. Ces 

éléments peuvent être représentés par des poutres travaillant en tractions seulement, 

comme les ligaments, avec les propriétés matériaux des ménisques. Cette modélisation 

permettrait de répartir les contraintes plus uniformément aux zones d’insertion tout 

en conservant l’aspect physiologique du modèle. 

Ce second modèle, bien que pouvant être amélioré, offre déjà des résultats 

intéressants et très prometteurs. Les équilibres mécaniques obtenus avec des angles de 

flexion faibles explicitent bien les rôles et le fonctionnement des ménisques, 

notamment leur rôle dans la stabilité de l’articulation à des angles de flexion plus 

importants. Une fois que le modèle sera enrichi, il devrait présenter une nette 

amélioration des résultats pour les angles de flexion plus importants, à 55° et 70°. 
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En quelques mots : 

 Le second modèle incorpore les ménisques. 

 L’équilibre est n’atteint que pour les angles de flexion de 0° et 40°. 

 Le rôle de guide du mouvement par les ménisques lors de la flexion est 

clairement visualisé. 
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Conclusion et perspectives 

 

Un modèle géométrique a été créé (Chapitre II), afin de conduire une analyse EF de 

l’équilibre mécanique du genou à différents angles de flexion. Puis les positions 

physiologiques des os lors de la flexion du genou ont été acquises dans un 

environnement mécanique contrôlé. Lors du Chapitre III, une méthode permettant de 

comparer le modèle géométrique avec les données expérimentales a été développée. 

Ici deux modèles EF ont été créés afin de simuler le protocole des acquisitions 

expérimentales, cela permet de comparer les positions des os obtenues une fois 

l’équilibre mécanique global atteint avec les données expérimentales afin de s’assurer 

de l’exactitude du modèle. 

Dans cette étude le premier modèle très simplifié a montré que pour des angles de 

flexion faibles il pouvait atteindre un équilibre mécanique global du genou qui était 

parfaitement physiologique. Même avec tous les degrés de liberté relâchés, excepté 

l’angle de flexion, la simulation numérique pour les angles de 0° et 40° a une très bonne 

concordance avec les données expérimentales mesurées. Pour des angles de flexion 

plus élevés  les résultats sont prometteurs. La simulation EF pour l’angle de flexion de 

55° reste proche des données expérimentales, avec la plupart des nœuds à moins de 4 

mm de leur équivalent expérimental. Et pour l’angle de flexion de 70° nous pouvons 

noter que seul un mouvement parasite doit être pris en charge : une translation 

antérieure. Ce premier modèle et ces résultats ont fait l’objet d’une publication à venir 

[Dousteyssier, 2018]. 

Une étude a porté sur la nécessité de la modélisation des ligaments avec des 

propriétés matériaux hyper-élastiques. Ce modèle du genou étant utilisé pour des 

angles de flexion répartis sur une gamme importante, les comportements variés des 

ligaments nécessitent une modélisation hyper-élastique plutôt qu’élastique linéaire. 

En effet selon les angles de flexion ils peuvent avoir de faibles déformations, voire 

même être totalement détendus dans le cas du LLI à 70°, ou au contraire être très 

sollicités, le maximum de cette étude étant le LCA avec une contrainte de 13,27 MPa 

pour 55°. 

Un second modèle, semblable au premier mais comprenant en plus les ménisques 

a été créé. Le but est d’ajouter de la stabilité au modèle, en particulier pour les angles 

de flexion les plus importants, tout en obtenant un coefficient de frottement entre les 

cartilages plus proche de la réalité. Ce modèle atteint l’équilibre mécanique global 

pour les angles de flexion faibles (0° et 40°). Il permet d’obtenir des surfaces de 

pression plus physiologiques sur les cartilages et par ailleurs montre l’influence et le 

fonctionnement des ménisques en début de flexion. Cependant ce modèle n’a pas 
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atteint l’équilibre mécanique pour les angles de flexion élevés. Le principal obstacle à 

l’équilibre mécanique est une concentration de contrainte au niveau de l’insertion des 

ménisques dans l’os. Remplacer l’insertion par des éléments ressorts aux propriétés 

semblables aux ménisques devrait résoudre ce problème tout en restant proche de la 

réalité. 

Une fois que ce second modèle atteindra l’équilibre mécanique pour chaque angle 

de flexion la prochaine étape pourrait être de modéliser les ligaments comme des 

composants 3D avec les contacts adaptés et observer l’influence de cette modification 

sur les résultats. Ce modèle se focalisera autant que possible sur la stabilité passive de 

l’articulation afin de contrôler au mieux les différents aspects du modèle. La Figure 

IV.15 montre les ligaments comme composants 3D segmentés sur les images 

médicales. 

 

 

Figure IV.15 : Ligaments segmentés sur l’IRM. En vert les ligaments latéraux, en orange le LCP et en 
bleu le LCA. 

 

Enfin ce modèle va être soumis à des modélisations de traitements médicaux. Dans 

le cadre de l’étude sur l’arthrose, deux traitements vont être appliqués. Dans un 

premier temps le modèle de genou va être fusionné avec un modèle d’orthèse de 

genou développé par Pierrat et al., au sein du laboratoire [Pierrat, 2015]. Cette 

combinaison permettra d’obtenir les variations apportées par l’orthèse sur les 

pressions des cartilages ou encore la répartition des tensions entre l’orthèse et les 

ligaments. Dans un deuxième temps, ce modèle va être comparé à un modèle de 

prothèse totale du genou. Un premier modèle appareillé a été réalisé, il reste à le 

valider afin de pouvoir étudier l’influence de la prothèse totale sur la tension des 

ligaments latéraux et sur les modifications de cinématique du genou observables par 

les positions des os à l’équilibre mécanique. La Figure IV.16 montre les modèles de 

traitements dans leur état actuel. 
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Figure IV.16 : Modèles de traitements dans leur état actuel. (a) Modèle de prothèse totale de genou. 
(b) Modèle d’orthèse développé par Pierrat et al. [Pierrat 2013]. 
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Conclusion générale 

 

 

 

Dans le but d’étudier la question de l’usure du genou et de la douleur lors du 

développement de l’arthrose, relié à la fois aux pressions sur les cartilages et la stabilité 

du genou, un modèle de l’articulation du genou a été créé. En vue de valider ce modèle 

par EF, les résultats numériques sont mis en balance avec les images médicales prises 

par le système EOS. Pour cela, les conditions expérimentales simulant un mouvement 

de montée d’escalier sont appliquées à la simulation numérique par EF. L’objectif de 

cette étude est d’obtenir une carte de pression sur les cartilages du genou et les 

contraintes subies par les ligaments durant une activité quotidienne. 

Cette étude propose une approche mixte, utilisant à la fois des imageries médicales 

(IRM, système EOS) et un capteur de force pour contrôler l’environnement mécanique 

lors de l’acquisition de la pseudo-cinématique. Un modèle EF a été créé à partir des 

images IRM et est recalé sur les 4 images EOS décomposant le mouvement de montée 

de marche d’escalier en 4 angles de flexion du genou : 0°, 40°, 55° et 70°. L’analyse EF 

se focalise sur la stabilité passive de l’articulation dans les mêmes conditions que celles 

expérimentales. 

 

Afin de bien mener cette étude, le processus méthodologique a été décomposé en 

trois étapes. 

 

 Création d’un modèle géométrique 3D du genou  

Le modèle de genou patient-spécifique s’appuie sur un ensemble de 3 séquences 

IRM (Echo de Spin, Echo de spin FAT SAT et Echo de gradient T1). Un ré-

échantillonnage et un recalage des séquences a été nécessaire. L’erreur de 

repositionnement est inférieure au demi-voxel (530 µm). Une segmentation semi-

automatique a permis d’extraire les différents éléments. Cependant, cette 

segmentation donne un résultat trop bruité pour une analyse mécanique : différentes 
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méthodes de lissage ont été testées et l’algorithme λ|μ a été retenu comme conduisant 

au plus faible de changement de volume tout en supprimant le bruit sur la surface. 

 

 Recalage du modèle géométrique sur les données EOS  

Des données ont été acquises afin d’obtenir les positions physiologiques de 

l’articulation au cours d’un mouvement typique de la vie quotidienne : la montée 

d’une marche d’escalier. La technique d’imagerie utilisée est l’imagerie EOS, qui 

permet une liberté suffisante dans la zone d’acquisition pour effectuer le mouvement 

tout en contrôlant l’environnement mécanique à l’aide d’un capteur de force placé sous 

le pied du sujet. Pour superposer les images EOS et le modèle géométrique, une 

méthode de recalage a été développée. Elle utilise un algorithme qui projette le modèle 

géométrique sur ses plans sagittaux et frontaux afin de le comparer directement avec 

les données concordantes du sujet. Cette méthode de recalage est précise à 0,76 mm, 

avec un temps de calcul raisonnable. Une tentative d’analyse EF n’utilisant que le 

positionnement des os a été effectuée mais les résultats obtenus ne sont pas 

physiologiques, le modèle doit être dirigé en force et non en déplacements.  

 

 Simulation par EF du genou 

Le modèle EF a permis d’obtenir une carte de pression sur les cartilages du genou 

et des contraintes subies par les ligaments durant la simulation de l’acquisition 

expérimentale. Ce modèle se focalise sur la stabilité passive de l’articulation lors d’une 

décomposition quasi-statique du mouvement de montée de marche d’escalier. La 

simulation numérique a été menée jusqu’à ce que l’équilibre mécanique global soit 

atteint. Ensuite la position simulée des os a pu être comparée avec la position mesurée 

expérimentalement, et la cartographie de pression et les contraintes dans les ligaments 

ont été obtenues. Une étude sur les propriétés matériaux des ligaments montre qu’une 

approximation élastique linéaire ne suffit pas afin de représenter le comportement des 

ligaments sur l’ensemble des angles de flexion étudiés ; une loi de comportement 

hyper-élastique est indispensable. Par ailleurs, les champs de pression sur le plateau 

tibial ont des caractéristiques différentes en position fléchie ou jambe tendue, comme 

on pourrait s’y attendre compte tenu de la forme des condyles. Ces champs de pression 

sont un bon indicateur du chemin de chargement du plateau tibial : le chemin décrit 

par l’approche mécanique est en bon accord avec d’autres travaux expérimentaux de 

suivi par imagerie. L’équilibre mécanique global a été comparé à l’acquisition 

expérimentale : l’écart est négligeable aux plus petits angles mais on voit apparaître de 

légères différences avec l’augmentation de l’angle de flexion étudié, ce qui pose la 
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question de la stabilité du modèle de genou. Une première analyse incluant les 

ménisques montre leur rôle dans le guidage du mouvement de flexion. 

 

 

Ce modèle de genou permet d’obtenir des indications très intéressantes tel qu’il est ; 

cependant certaines limitations doivent être relevées.  

Tout d’abord, la création du modèle patient-spécifique est un processus qui reste 

encore opérateur–dépendant  lors de certaines phases de la segmentation, en 

particulier pour la délimitation des cartilages. Le processus utilise également des 

logiciels trop nombreux pour une application en routine. Enfin, la méthode 

d’évaluation du lissage qui a été proposée a l’avantage de la simplicité, mais il y a un 

travail important à réaliser pour caractériser le bruit de segmentation et avoir une 

assurance de n’enlever que ce bruit. 

Ensuite, le temps nécessaire au recalage du modèle géométrique sur les données 

EOS est relativement long, approchant l’heure de temps réel pour chaque angle de 

flexion. Par ailleurs les résultats du recalage se dégradent légèrement avec 

l’augmentation des angles de flexion, cet effet est dû à la technique de recalage basée 

sur les contours des os : des détails anatomiques peuvent être perdus sur les images à 

grands angles de flexion (l’éminence intercondylaire n’apparait plus sur le plan frontal 

à 70°). 

L’essentiel des limitations toutefois est dans le modèle éléments finis créé. Il 

convient de rappeler que des hypothèses fortes ont été posées.  

Certaines sont des simplifications de la géométrie : absence de ménisque, absence 

de la poche synoviale, description des ligaments comme des éléments treillis plutôt 

que comme des éléments volumiques. Ces simplifications découlent d’approximation 

au premier ordre permettant de limiter le temps de segmentation puis le temps de 

calcul. Cependant, le ménisque intervient directement dans la stabilité du genou, aussi 

était-il important de tester un modèle le comprenant.  

D’autres hypothèses découlent du choix d’un modèle statique. Ainsi, une loi de 

comportement élastique linéaire pour le cartilage ne serait pas acceptable dans un 

cadre dynamique. De même l’absence de contraction musculaire minimise 

nécessairement la pression exercée sur les cartilages et modifie la stabilité de 

l’articulation. En assurant une plus grande rigidité à l’ensemble, les muscles réduisent 

probablement la tension sur les ligaments et le chargement sur le ménisque. 
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Enfin, le coefficient de frottement posé dans le modèle n’est pas physiologique 

(0,08), mais il permet de stabiliser numériquement le genou. L’ajout d’autres éléments 

(ménisque, muscles) pourrait conduire à une réduction de ce coefficient de frottement 

vers des valeurs plus réalistes (≤0,02). Cependant, il faut noter que les coefficients de 

frottement différents ne conduisent pas à des variations importantes de la pression sur 

les cartilages ou de la tension ligamentaire. 

 

 

Ainsi, différentes perspectives s’ouvrent suite à ce travail.  

Une perspective immédiate est l’amélioration du modèle afin d’en améliorer la 

robustesse en présence du ménisque. Cette amélioration du modèle inclut 

nécessairement la mise en place de la contraction musculaire. Les muscles pourraient 

être traités comme des actionneurs ; la rotule, actuellement absente, serait 

nécessairement ajoutée. Des essais d’analyse du mouvement devront être réalisés afin 

d’avoir une estimation des forces développées dans chaque muscle. Cela pose bien des 

questions, sur les insertions tendineuses ou sur la quantité de muscles à représenter 

par exemple. 

Ce modèle devra être soumis à des modélisations de traitements médicaux de 

l’arthrose.  

Le modèle de genou pourra être comparé à un modèle de prothèse totale du genou. 

Un premier modèle appareillé a été réalisé, il reste à le valider afin de pouvoir étudier 

l’influence de la prothèse totale sur la tension des ligaments latéraux et sur les 

modifications de cinématique du genou observables par les positions des os à 

l’équilibre mécanique. Ainsi, le chirurgien pourrait à terme prédire la qualité de la 

marche de son patient lors de l’opération. 

Le modèle pourra également être fusionné avec un modèle d’orthèse de genou 

développé par Pierrat et al., au sein du laboratoire [Pierrat, 2015]. Cette combinaison 

permettra d’obtenir les variations apportées par l’orthèse sur les pressions des 

cartilages ou encore la répartition des tensions entre l’orthèse et les ligaments. Cette 

approche permettra pour la première fois de mettre en évidence le lien entre la 

compression externe exercée par une genouillère et son effet sur les ligaments ou sur 

les cartilages. 

A plus long terme, le modèle dynamique fournira un état mécanique sur les 

cartilages et sur les os : un couplage avec un modèle d’évolution de l’arthrose pourrait 

conduire à une prédiction, pour un patient donné, de l’évolution de sa maladie en 
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fonction d’un traitement proposé. Une optimisation de la prescription médicale serait 

alors accessible. 
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Abstract: 

 

Knee degradation and pain when developing osteoarthritis are strongly related not 

only to the pressure on the cartilage, but also to the knee stability and to the 

subsequent loadings on the ligaments. Here, we propose a mixed approach, both 

using medical imaging (MRI, EOS X-ray system) and force platform in conjunction 

with a finite element model. 

Two finite element model were created, focusing on the passive stability of the knee 

while modelling an experiment: the acquisition of the movement of climbing a step 

decomposed in 4 static EOS images. To do so, a geometric model of the subject’s knee 

have been fused on the bone physiological positions obtained by EOS imaging. The 

FEA was carried out according to the experimental boundary conditions so as to 

ensure the global knee mechanical equilibrium. This allow the model to be validated 

by comparing its numerical results with the EOS data. This model will reveal the roles 

of the ligaments during the knee flexion and give pressure maps on the cartilages. 

For low flexion angles, both models’ results concord well with the experimental 

data: the bones are in their physiological position once the mechanical equilibrium 

reached. For higher flexion angles the results are satisfying and promising, showing 

clear ways to improve the models.
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Résumé : 

 

Afin d’étudier la question de l’usure du genou et de la douleur lors du 

développement de l’arthrose, relié à la fois aux pressions sur les cartilages et la stabilité 

du genou, un modèle de l’articulation du genou a été créé. Cette étude propose une 

approche mixte, utilisant à la fois des imageries médicales (IRM, système EOS) et un 

capteur de force en conjonction avec un modèle EF.  

Deux modèles EF ont été créés ici, se focalisant sur la stabilité passive du genou lors 

de la recréation d’un processus expérimental : la décomposition en 4 images EOS 

statiques du mouvement de montée de marche d’escalier. Pour ce faire, un modèle 

géométrique du genou du sujet a été recalé sur la position physiologique des os 

obtenue par les images EOS. Les conditions aux limites expérimentales ont été 

ajoutées et la simulation numérique a été menée jusqu’à ce que l’équilibre mécanique 

global soit atteint. Ensuite la position simulée des os a pu être comparée avec la 

position expérimentale, et les surfaces de pression et les contraintes dans les ligaments 

été obtenues. 

Pour des angles de flexion faibles les modèles montrent une très bonne concordance 

avec les données expérimentales mesurées, les os étant dans leur position 

physiologique une fois l’équilibre mécanique atteint. Les résultats pour des angles de 

flexion plus importants restent satisfaisants et sont prometteurs, indiquant des pistes 

claires d’amélioration du modèle. 


