
1 

 

UNIVERSITE DE STRASBOURG 

FACULTE DE MEDECINE de STRASBOURG 

 

ANNÉE : 2018                                                                             N° 175 

 

THESE  

PRESENTEE POUR LE DIPLOME DE DOCTEUR EN MEDECINE 

 

Diplôme d’Etat 

Mention : D.E.S. de CHIRURGIE GENERALE 

 

PAR 

 

Florent BALDAIRON 

Né le 11 août 1988 à Montpellier 

 

Validation du logiciel OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version® 
dans la mesure de la cinématique passive continue en 

trois dimensions du genou prothésé, in vitro 
 

 

Président de thèse: Pr Jean-François KEMPF 

Directeur de thèse: Pr Jean-Yves JENNY 



2 

 

 



3 

 

 



4 

 



5 

 

 



6 

 



7 

 

 



8 

 

 



9 

 



10 

 

 



11 

 



12 

 

 



13 

 

 



14 

 

 



15 

 

SERMENT D’HIPPOCRATE 

 
 

 

 

" En présence des Maîtres de cette École, de mes chers condisciples et devant 

l'effigie d'Hippocrate, je promets et je jure, au nom de l'Être suprême, d'être 

fidèle aux lois de l'honneur et de la probité dans l'exercice de la médecine.  

Je donnerai mes soins gratuits à l'indigent et n'exigerai jamais un salaire au-

dessus de mon travail.  

Admis dans l'intérieur des maisons, mes yeux n'y verront pas ce qui s'y passe ; 

ma langue taira les secrets qui me seront confiés et mon état ne servira pas à 

corrompre les mœurs ni à favoriser le crime.  

Respectueux et reconnaissant envers mes Maîtres, je rendrai à leurs enfants 

l'instruction que j'ai reçue de leurs pères. 

Que les hommes m'accordent leur estime si je suis fidèle à mes promesses. Que 

je sois couvert d'opprobre et méprisé de mes confrères si j'y manque. " 

 

 



16 

 

TABLE DES MATIERES 

 

CINEMATIQUE DU GENOU                                                                                              page  20 

1. Cycle de marche                                                                                                   page 20 

2. Cinématique du genou sain                                                                                page 21  

2.1. Dans le plan sagittal                                                                               page 21 

2.2. Dans le plan frontal                                                                                page 24 

2.3. Dans le plan axial                                                                                    page 25 

3. Cinématique du genou prothésé                                                                       page 28 

3.1. Biomécanique des implants                                                                 page 28 

3.2. Plateau fixe et plateau mobile                                                             page 30 

3.3. Famille d’implants                                                                                  page 32 

3.4. Cinématique à la marche                                                                      page 37 

ETUDE DE LA CINEMATIQUE DU GENOU EN TROIS DIMENSIONS                            page 38 

1. Fluoroscopie                                                                                                          page 38 

2. Centrale inertielle                                                                                                 page 39 

3. Système à cellules photosensibles et marqueurs actifs/passifs                   page 40 

4. Système électromyographique                                                                          page 42 

5. Système électromagnétique                                                                               page 43 

CHIRURGIE ASSISTEE PAR ORDINATEUR (CAO) DANS LES PROTHESES DE GENOU      page 44                                                                                                             

1. Principes de fonctionnement de la CAO                                                           page 44 

2. Différents systèmes de CAO                                                                               page 45 

3. Principes du calibrage du membre inférieur dans la navigation sans image        page 46 

4. Intérêt dans l’arthroplastie totale de genou                                                   page 48     

5. Logiciel OrthoPilot 4.3 Kobe version®                                                               page 50 

                                   

 



17 

 

VALIDATION DU LOGICIEL ORTHOPILOT TKA 4.3 KOBE VERSION® DANS LA  
MESURE DE LA CINEMATIQUE PASSIVE CONTINUE EN TROIS DIMENSIONS  
DU GENOU PROTHESE, IN VITRO                                                                                    page 55 

1. Introduction                                                                                                           page 55 

2. Matériel et méthode                                                                                            page 58 

2.1. Pose des prothèses : technique chirurgicale                                     page 59 

2.2. Acquisitions fluoroscopiques et cinématique par navigation         page 62  

2.3. Calibration de l’image                                                                            page 65 

2.4. Modèles 3D des implants                                                                      page 65 

2.5. Traitement de l’image : JointTrack Auto®                                          page 66 

2.6. Traitement des données                                                                       page 68  

2.7. Analyse statistique                                                                                 page 71 

3. Résultats                                                                                                                page 71 

4. Discussion                                                                                                              page 75 

5. Conclusion                                                                                                             page 81 

BIBLIOGRAPHIE                                                                                                                  page 83 



18 

 

LISTE DES ILLUSTRATIONS 

 

Figure 1 (page 20) : Cycle de marche                                                                              

Figure 2 (page 22) : Arc de flexion du genou 

Figure 3 (page 24) : Rayons de courbure des condyles fémoraux latéral et médial 

Figure 4 (page 26) : Axe de rotation du tibia 

Figure 5 (page 27) : Déplacement du point de contact fémoro-tibial pendant la flexion 

Figure 6 (page 53) : Définition des angles de flexion et de varus/valgus 

Figure 7 (page 60) : Installation à l’institut d’Anatomie pour la pose des prothèses 

Figure 8 (page 61) : Acquisitions cinématiques 

Figure 9 (page 63) : Installation en salle de fluoroscopie 

Figure 10 (page 64) : Acquisition fluoroscopique 

Figure 11 (page 64) : Démonstration des acquisitions simultanées 

Figure 12 (page 66) : Modèles 3D des implants et leur système de coordonnées 

Figure 13 (page 67) : Illustration de la superposition des implants sur JTA 

Figure 14 (page 68) : Fichier de sortie de JTA 

Figure 15 (page 70) : Illustration de la rotation fémorale et la translation fémorale                

mesurées par fluoroscopie 

Figure 16 (page 71) : Repères pour la mesure de la décoaptation fémoro-tibiale médiale 
(d) et latérale (d’) 

Tableau 1 (page 72) : Corrélation entre les deux systèmes de mesure pour chaque  

variable étudiée (test de Kappa) 

Figure 17 (page 73) : Différences entre les deux systèmes pour chaque variable, en 
fonction du degré de flexion 

 
Figure 18 (page 77) : Repère fémoral dans les deux systèmes 

Figure 19 (page 79) : Exemple de décoaptation fémoro-tibiale importante en fin de flexion 



19 

 

 

 

La présente thèse est issue d’un travail conçu à l’initiative du Pr Jenny, et réalisé au 

CHU de Strasbourg, conjointement avec le service d’ingénierie mécanique et 

aérospatiale du Pr Banks, à l’Université de Floride. Elle s’organise en quatre parties. La 

cinématique du genou natif et prothésé est décrite, puis complétée par les moyens 

d’étude de celle-ci. La chirurgie assistée par ordinateur et son implication dans la pose 

des prothèses de genou est ensuite abordée. La dernière partie, sous la forme d’un 

article scientifique, constitue le travail original. 

 

La cinématique du genou prothésé et son rôle dans les résultats fonctionnels de cette 

chirurgie sont encore mal compris. La navigation apparait comme une méthode fiable 

et accessible en routine clinique pour aider à la pose des prothèses totales de genou, 

de manière précise et reproductible. La validation de cet outil pour mesurer la 

cinématique articulaire a pour vocation la compréhension du phénomène et 

l’amélioration des résultats de cette intervention fréquente.  

 

Cette thèse permet de rappeler le fonctionnement de l’articulation du genou, natif 

comme prothésé, et la place grandissante de la chirurgie assistée par ordinateur dans 

le quotidien du chirurgien, comme aide dans la planification et la précision de ses 

gestes.  



20 

 

CINEMATIQUE DU GENOU 
 

Pour rappel, en mécanique, la cinématique étudie les mouvements d’un solide dans le 

temps, sans se préoccuper de leurs causes. 

Dans le cadre de ce travail qui ne traite pas de l’articulation fémoro-patellaire, la 

cinématique de celle-ci ne sera pas abordée. 

1. Cycle de marche 

Le cycle de marche est défini entre deux appuis du talon d'une même jambe sur le sol. 

Il y a deux principales phases durant un cycle de marche : la phase d’appui de 0 à 60% 

du cycle, puis la phase oscillante de 60 à 100% du cycle (figure 1). La phase d’appui  se 

divise en attaque du pas (0 à 10%), pas antérieur (10 à 30%), pas postérieur (30 à 50%), 

et propulsion (50 à 60%). La phase oscillante est quant à elle divisée en début, milieu 

et fin (1). 

 
Figure 1 : Cycle de marche (d’après le CoFEMER 2015 disponible sur : 

http://www.cofemer.fr/article.php?id_article=883) 
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Le genou a quatre rôles fonctionnels pendant la marche. Durant la phase d’appui, il 

absorbe les chocs suite à l’attaque du pas, puis stabilise le genou en extension pour 

supporter le poids du corps. Durant la phase d’oscillation, le genou effectue une 

flexion rapide pour permettre le passage du pied, puis un mouvement d’extension 

pour faire avancer la jambe. Pour parvenir à faire cette succession de mouvements, le 

genou doit posséder une grande amplitude de mouvement dans le plan sagittal, en 

flexion/extension, et des mouvements moins amples dans les autres plans pour garder 

l’équilibre et la stabilité (1). 

2. Cinématique du genou sain 

2.1. Dans le plan sagittal :  

Pendant la marche : lors du contact au sol, le genou est en extension (0-10°). Lors de 

l’attaque du pas, afin d’absorber les forces lors de l’impact du contact au sol, il va 

effectuer une flexion (15-20°). Une fois l’attaque du pas terminée, il se produit un 

mouvement d’extension presque complète à la fin de la phase d’appui. Lors de la 

phase oscillante, le genou recommence à fléchir jusqu’à environ 60°. Finalement, il 

s’étend à nouveau en prévision du nouveau contact au sol (2). 

Pendant une flexion maximale du genou : l'arc de flexion du genou de 0 à 120° est 

actif. Au-delà de 120° les muscles ne produisent plus de moment fléchisseur ; l'arc 120° 

à 145-160° est purement passif (figure 2)(3). 
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Figure 2 : Arc de flexion du genou (selon Freeman) 

 

La flexion du genou natif est marquée par un roulement-glissement asymétrique des 

condyles fémoraux, expliqué par la forme des structures osseuses et capsulo-

ligamentaires. La flexion active est limitée par le conflit survenant entre le rebord 

postérieur de la partie médiale du plateau tibial, la corticale postérieure du fémur et 

par l’interposition de la corne postérieure du ménisque médial (4). En  flexion passive,  

la  patella  s’appuie  essentiellement  sur  le  condyle  latéral,  entrainant un roulement 

postérieur de celui-ci, au point de se subluxer en arrière du  plateau  tibial  latéral  vers  

150°  de  flexion (5), impliquant également une  rotation  externe  d’au  moins  20° du 

fémur sur le tibia. Le  condyle  médial  garde son point de contact fémoro-tibial, de 

façon à constituer un pivot stable.  Une  fois  le rebord postérieur de la partie médiale 

du plateau tibial  et  la  corticale  postérieure  fémorale en conflit,  le  condyle  médial,  

s’appuyant  sur  ce  nouveau  centre  de  rotation,  décolle  légèrement  du plateau 

tibial (5),  mais ne se luxe pas vers l’arrière (permet au sujet agenouillé de se relever en 

s’appuyant sur le condyle médial qui reprend contact avec le plateau tibial, ce qui ne 

serait pas possible si les deux condyles étaient luxés en arrière du plateau tibial).  La  

stabilité  du  condyle  médial  est  assurée  par  le  ligament  croisé  postérieur  et  par  
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le  ligament  collatéral  médial,  ainsi  que  par  la  corne  postérieure  du  ménisque  

médial. Le ligament croisé  antérieur  permet  le  maintien  du  condyle  médial  vers  

l’avant.  La translation antéro-postérieure  du  condyle latéral, vers l’avant lorsque le 

genou s’étend, et vers l’arrière  lorsque  le  genou  fléchit,  est  gouvernée  par  la  

tension du ligament croisé antérieur et du muscle poplité. 

D’après les travaux de Williams (6) (figure 3), la forme sagittale du condyle médial 

décrit deux arcs de cercle, le plus antérieur est court avec un rayon plus grand que le 

postérieur. La partie médiale du plateau tibial est plate, mais avec le ménisque 

solidement fixé, il forme une surface concave. Le déplacement du condyle médial se 

fait par un mouvement de glissement pur entre 0° et 120°. C’est à dire que le centre de 

rotation du condyle ne se déplace pas par rapport au tibia. Au-delà de 120°, le condyle 

médial recule de 9mm en moyenne. Le condyle latéral présente aussi deux arcs de 

cercle, mais l’arc antérieur apparaît très court voir absent, de sorte que la surface 

articulaire est décrite comme un arc de cercle unique. Le tibia présente une surface 

convexe avec un ménisque mobile. Le condyle latéral se déplace en arrière par un 

mécanisme de roulement-glissement, d’abord rapidement puis régulièrement jusqu’à 

120°. Le centre de rotation du fémur se déplace par rapport au tibia sur environ 

20mm. Au-delà de 120° de flexion, il recule encore de 10mm. 
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Figure 3 : Rayons de courbure (EFC = Extension Facet Center, FFC = Flexion Facet 

Center) des condyles fémoraux latéral (a) et médial (b) (d’après Williams) 

 
Concernant l’axe de flexion extension du genou : plusieurs séries de travaux ont 

proposé plusieurs définitions de cet axe ; variable en « J » (7),  correspondant à l’axe 

trans-épicondylien (8), ou proche de celui-ci  (9). Les travaux de Victor (10), 

démontrent un axe de rotation unique, passant par les centres de sphères 

correspondant aux condyles, appelé axe fémoral transverse. 

 
 

2.2. Dans le plan frontal : 

Pendant la marche normale, il existe des variations interindividuelles importantes, 

expliquant l’absence de consensus sur les mouvements en abduction/adduction selon 

le degré de flexion. Mezghani (11), met en évidence quatre patrons de marche dans le 

plan frontal. Dans le premier groupe, le patron de marche est en position neutre 

durant la phase d’appui avec un mouvement d’adduction lors de la phase oscillante. 
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Dans le second groupe, le patron de marche est plutôt en abduction lors de la phase 

d’appui et en adduction lors de la phase oscillante. Dans le troisième groupe, un 

patron de marche en position neutre lors de la phase d’appui et abduction lors de la 

phase oscillante est observé. Pour le dernier groupe, le patron de marche est en 

abduction tout au long du cycle de marche. 

Concernant la flexion maximale du genou, le condyle médial se soulève de 2mm en 

prenant appui sur la corne postérieure du ménisque médial. Le condyle latéral glisse et 

se relève de 2mm avec déplacement postérieur par rapport au tibia. Le tibia se 

positionne ensuite en valgus en fin de flexion (6). 

2.3. Dans le plan axial :  

En raison de la géométrie peu contrainte des structures ostéo-articulaires, la stabilité 

du genou dépend en grande partie des ligaments collatéraux et croisés ainsi que des 

tendons. Il existe une asymétrie importante entre les surfaces articulaires médiales et 

latérales du genou. Le condyle médial est plus volumineux et le plateau tibial médial 

plus concave que leurs homologues latéraux.  

Au cours des 30 derniers degrés d'extension du genou, le tibia (chaîne ouverte) ou 

fémur (chaîne fermée) doit tourner à l’extérieur ou à l’intérieur, respectivement, 

d'environ 10 degrés. Qu'il s'agisse d'une rotation tibiale, comme dans un exercice à 

chaîne ouverte (extension du genou), ou d'une rotation fémorale, comme dans un 

exercice à chaîne fermée (squat), la rotation doit se produire pour atteindre une 

extension complète. Ce mécanisme est dû d'une part à la forme du condyle fémoral 

médial, ainsi qu'à la traction du quadriceps en extension, provoquant une translation 

tibiale antérieure par rapport au fémur, impliquant à une rotation externe du tibia par 



26 

 

tension du ligament croisé antérieur. En début de flexion, le muscle poplité doit se 

contracter pour initier celle-ci. Le tibia effectue une légère rotation interne (3). Ces 

rotations du tibia s’effectuent autour d’un axe longitudinal sur le compartiment 

fémoro-tibial médial (figure 4).   

 
Figure 4 : Axe de rotation du tibia (selon P Levangie, C Norkin : Joint Structure and 
Function : A Comprehensive Analysis, 5th Edition. © 2011 by F. A. Davis Company) 

 

Lors de la flexion, on assiste à un changement de position plus postérieure du point de 

contact fémoro-tibial, en particulier dans le compartiment latéral (12) (figure 5). Ce 

mécanisme est dû au ligament croisé postérieur (LCP). De par son insertion sur le 

condyle médial, on assiste à une mise en tension du LCP pendant la flexion. Pendant la 

progression de la flexion, cette tendance à la translation antérieure de l’insertion 

fémorale et cette mise sous tension concomitante du LCP provoquent le déplacement 

postérieur du condyle fémoral par rapport à la surface articulaire du plateau tibial. 

Sans ce déplacement postérieur, on assisterait en flexion à un enclavement des tissus 

mous péri articulaires postérieurs entre le bord postérieur du plateau tibial, et la face 

postérieure du fémur distal. Cela limiterait la flexion à un maximum de 90 à 105° (13).  



27 

 

La majorité de cette rotation s’effectue en début de flexion. Entre 120° et 140°, 

toujours en mise en charge, les condyles fémoraux latéral et médial effectuent une 

translation postérieure moyenne similaire de 9.8 ± 2.1mm et 8.4 ± 2.1mm 

respectivement (14), résultant en peu de rotation dans cette amplitude  de  

mouvement. En extension, la tension du ligament croisé antérieur (LCA) ramène le 

fémur dans une position plus antérieure par rapport au tibia. La friction entre les 

surfaces articulaires, même en charge, est minime (15) et n’interfère donc que peu 

dans la cinématique articulaire. 

 
Figure 5 : Déplacement du point de contact fémoro-tibial pendant la flexion (d’après 

Freeman) 
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3. Cinématique du genou prothésé 

3.1. Biomécanique des implants 

Dans le plan sagittal :  

Concernant l’implant fémoral : l’axe de rotation est un élément important du design de 

l’implant fémoral. Il existe deux types prothétiques comportant, dans le plan sagittal, 

soit une succession de rayons de courbures dégressifs dans la partie postérieure des 

condyles fémoraux (condyles ovoïdes), soit un rayon de courbure unique. Ces designs 

découlent des théories sus cités sur l’axe de flexion/extension du genou. Les implants à 

rayon de courbure unique reproduisent une cinématique plus proche du genou natif 

que les implants à rayons de courbure multiples (16). L’axe  de  flexion  fixe  se  situe  

plus  en  postérieur  par rapport  aux  axes  des  implants  à rayon de courbure 

multiples, augmentant  le bras  de  levier  du  quadriceps. Cela diminue la force 

musculaire nécessaire pour obtenir une flexion, et donc les contraintes fémoro-

patellaire. Il permettrait de fournir également une isométrie ligamentaire au travers de 

toute l’amplitude  de  mouvement  (longueur  constante  des  ligaments  collatéraux) 

favorisant ainsi une meilleure stabilité articulaire (17,18).  

Concernant l’implant tibial : le plan sagittal varie également selon la prothèse, allant 

d’une surface quasi plane (grand rayon de courbure), jusqu’à une surface quasi 

cylindrique (petit rayon de courbure), en passant par différentes versions plus au 

moins concaves. Un élément important est la localisation antéropostérieure du point 

le plus profond de la surface concave, déterminant en charge la position 

antéropostérieure du fémur par rapport au tibia et donc l’amplitude de flexion. 
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Si la longueur du rayon de courbure de la surface articulaire tibiale ne diffère pas de 

plus de 12 mm du rayon de courbure de la surface fémorale, l’implant est fortement 

contraint, et la stabilité de l’articulation en charge est totalement assurée par la 

géométrie de l’implant. Si la différence entre les rayons de courbure s’approche de 17 

mm, la stabilité dépend de l’implant et des tissus mous péri articulaires. Au-delà de 20 

mm de différence, la stabilité ne peut être obtenue que par le biais des tissus mous 

(19). 

Dans le plan frontal :  

Les différents types d’implants présentent soit des surfaces articulaires fémorales et 

tibiales : 

- à grand rayon de courbure (planes) : cela n’introduit pas de contrainte en rotation sur 

les implants prothétique, cette dernière étant totalement prise en charge par les tissus 

mous, les surfaces articulaires restant fortement congruentes et en contact. 

- à rayons de courbures réduits (concaves/convexes et congruentes) : dans le plan 

frontal, l’implant supporte en partie les contraintes en rotation, les tissus mous 

n’intervenant qu’en second lieu,  risquant une perte de congruence. 

La stabilité dans le plan frontal doit résister au moment varisant.  Il existe une 

répartition de la charge entre le compartiment médial et latéral ; par augmentation de 

la force de compression dans le compartiment médial, par augmentation de la tension 

des structures ligamentaires et des tissus mous latéraux, par une co-contraction des 

groupes musculaires antagonistes (vaste latéral, tenseur du fascia lata, biceps), par une 
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tension accrue des ligaments croisés, et par un déplacement du corps et du centre de 

gravité en direction latérale (20).  

Si ces différents éléments ne suffisent pas à équilibrer le moment d’adduction, l’on 

assiste à une décoaptation des surfaces articulaires dans le compartiment latéral de 

l’implant. Il en va de même lors d’un défaut technique d’alignement de l’implant 

fémoral et/ou tibial dans le plan frontal ou d’un défaut technique d’alignement en 

rotation de l’implant fémoral.  

Des surfaces articulaires concaves/convexes dans le plan frontal sont à même de 

maintenir une certaine congruence articulaire et une surface de contact relative dans 

le compartiment médial en cas de décoaptation latérale. En revanche, des surfaces 

articulaires relativement planes dans le plan frontal, amènent, en cas de décoaptation 

latérale, à une réduction considérable de la surface de contact, avec augmentation des 

forces de compression sur le polyéthylène (PE) (21). 

Dans le plan axial : 

Les études cinématiques montrent que le phénomène de translation fémorale 

postérieure est moindre que pour le genou sain, expliquant en partie pourquoi la 

flexion du genou prothésé est moins importante que le genou natif, et ce quel que soit 

le type de prothèse (22). 

3.2. Plateau fixe et plateau mobile 

Sur une PTG possédant un plateau fixe, solidaire de l’embase métallique tibiale, une 

incongruence marquée des surfaces articulaires mène à une surface de contact 

réduite, et à des contraintes nettement plus élevées sur le PE et donc une usure plus 
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rapide. Un polyéthylène plus congruent augmente la surface de contact, et réparti les 

contraintes, diminuant l’usure du PE. Mais cette augmentation de congruence fémoro-

tibiale modifie la cinématique de la prothèse, réduisant les possibilités de mouvement 

en rotation et de translation au cours de la flexion. De plus, en charge, la friction 

métal-polyéthylène entre les surfaces articulaires (coefficient de friction 0, 05 à 1) est 

d’un tout autre ordre de grandeur que la friction des surfaces articulaires 

cartilagineuses (coefficient de friction proche de zéro). La congruence augmente donc 

la stabilité de l’articulation, mais diminue l’amplitude de mouvement pour une force 

de flexion donnée (20). Cette augmentation de congruence fémoro-tibiale induit 

également des contraintes supplémentaires qui sont transmises au niveau de 

l'interface os-implant du fait de la solidarité du PE avec le plateau tibial. 

A partir de ces constatations, les PTG possédant un plateau mobile, avec un degré de 

liberté de mouvement variable dans le plan horizontal, ont été développées, pour 

s’affranchir de ces problèmes. Premièrement, l'utilisation d'un PE congruent permet de 

diminuer les pressions de contact du PE et donc de diminuer l'usure du PE. 

Deuxièmement, l’utilisation d'un plateau mobile à un ou plusieurs degrés de liberté 

dans le plan horizontal permet de maintenir une cinématique « anatomique » (rotation 

du condyle latéral autour du condyle médial, translation postérieure du point de 

contact fémoro-tibial du condyle latéral) de la prothèse au cours de la flexion, tout en 

diminuant les contraintes subies par l’embase tibiale métallique. On assiste à un 

« auto-alignement » des implants pendant la flexion, réduisant les risques de troubles 

de rotation de l’implant tibial, et favorisant la course patellaire (23). Il en résulte donc 

théoriquement une diminution des risques de descellement tibial (24). Cependant, une 

des principales complications du plateau mobile est la luxation du PE, retrouvée dans 0 
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à 9% des séries (25). La principale raison de la  luxation du PE est un mauvais 

équilibrage ligamentaire, en flexion et en extension (26). La mobilité entre le PE et 

l’embase tibiale est également responsable d’une usure quasiment inexistante dans les 

plateaux fixes, conduisant à un polissage du PE et un relargage de microparticules, 

pouvant être responsable d’une ostéolyse de l’implant tibial (27). Mais cette usure du 

PE n’est pas responsable d’un taux de reprise plus élevée (26), et ne semble pas altérer 

la mobilité de celui-ci, malgré une diminution significative du degré de rotation avec le 

temps (28). 

Les études in vivo ne semblent cependant pas montrer de différences en terme de 

cinématique entre les deux types d’implants (29,30). Mais la flexion  maximale avec 

plateau fixe semble plus importante qu’avec plateau mobile, car moins de contact 

métal-PE (31). 

3.3. Familles d’implants 

Lors de la marche, il n’existe que peu de différences entre les multiples types 

d’implants, qui comportent tous dans le plan sagittal une translation 

antéropostérieure plus importante que celle observée dans le genou non prothésé. Les 

différences mineures observées entre les différents types d’implants sont liées à la 

géométrie articulaire, (congruence fémoro-tibiale plus ou moins marquée, point le plus 

profond de la concavité tibiale plus ou moins postérieure) et non pas aux éléments de 

stabilisation ligamentaire (préservation/substitution du LCP), ces éléments n’entrant 

pas en fonction dans les segments de flexion utilisés lors de la marche (32). 
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Prothèse avec conservation des ligaments croisés antérieur et postérieur :  

Elle permet d’obtenir une cinématique approchant le plus celle du genou normal. Il 

n’existe pas de décoaptation latérale par maintien du LCA, et de son insertion sur le 

condyle fémoral latéral. Cependant, on observe des variations dans le temps, pouvant 

s’expliquer par une distension du LCA avec une cinématique approchant alors celle 

d’une prothèse totale de genou avec conservation du LCP (33). Ces prothèses sont peu 

représentées en pratique, car leurs résultats ne pas aussi bons que ceux escomptés. 

Ceci s’explique par la difficulté à reproduire une tension physiologique du pivot central 

de manière reproductible, et que celui-ci soit intègre, situation rare dans le cas des 

gonarthroses (34). 

Prothèse avec conservation du ligament croisé postérieur :  

La prothèse à conservation du LCP permet d'éviter la réalisation d'une boîte de 

postéro-stabilisation et présente l’avantage théorique d’améliorer la proprioception. 

Néanmoins, la réalisation de ce type d'implant sous-entend une intégrité du LCP, 

limitant les indications de pose à un genou arthrosique avec peu de perte de substance 

osseuse, un plan capsulo-ligamentaire intègre,  et souvent une déformation dans le 

plan frontal inférieure à 10°. Certains auteurs constatent cependant une translation 

fémorale antérieure en flexion, dite paradoxale, et un point de pivot erratique, soit 

latéral, soit médial. Cette variation de la translation fémorale en flexion n’appartient 

pas seulement au fait de conserver le LCP, mais aussi au design de l’implant fémoral, la 

balance ligamentaire en peropératoire et la technique chirurgicale (35). Pour pallier à 

cette cinématique paradoxale, des prothèses à conservation du LCP avec un implant 

fémoral à rayon de courbure multiple ont été développé. Celles-ci présentaient une 
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translation fémorale antérieure moindre et une rotation axiale moindre lors du 

passage de l'extension à la flexion, par rapport aux PTG à conservation du LCP et 

implant fémoral à rayon de courbure unique (36). Concernant le risque de 

décoaptation pendant la flexion, celui-ci existe dans le compartiment latéral (car le LCP 

empêche la décoaptation médiale par son insertion). La flexion maximale peut être 

diminuée en l’absence de translation postérieure du condyle fémoral, car l’axe de 

flexion est plus antérieur, et, de ce fait, provoque l’enclavement des tissus mous 

postérieurs entre les structures ostéo-articulaires, et la mise sous tension plus 

importante de l’appareil extenseur. Pour y pallier, une augmentation de l’offset 

fémoral postérieur  retarde le point d’enclavement des tissus mous postérieurs et 

provoque également une relative mise sous tension du LCP : réduction de la 

translation antérieure amenant à une augmentation de la flexion maximale du genou 

(4). Malgré ces différences avec les prothèses postéro-stabilisées (PS), il n’y a pas de 

différence en terme de résultats clinique, l’amplitude de flexion étant la même ou 

légèrement supérieure pour les implants PS (37).  

Prothèse postéro-stabilisée (sacrifice des ligaments croisés) (38) : 

Les avantages attendus par rapport aux implants avec conservation du LCP sont une 

meilleure amplitude de flexion et reproduire le roulement postérieur du fémur sur le 

tibia. Suivant les modèles et les cinématiques prothétiques, cette came de stabilisation 

entre en jeu plus ou moins tôt dans le mouvement de flexion et applique un 

déplacement plus ou moins important du plateau tibial. Mais, dans tous les cas, ce 

système ne contraint jamais la jonction fémoro-tibiale et ne peut prendre en charge 

une insuffisance ligamentaire frontale. Il existe un risque de décoaptation latérale et 
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médiale, car il n’existe plus de pivot central. Ce phénomène n'est néanmoins pas 

prédictif d'un mauvais résultat (39).  

 Implant avec pivot central par un système « came-plot ». Lors  de  la  flexion,  la  came 

fémorale s’engage sur le plot tibial central à environ 70° de flexion et entraine  une  

translation  antérieure  du  tibia. Cette  translation  tibiale  déplace  le  point  de 

contact  articulaire  fémoro-tibial  en  postérieur,  reproduisant  le roulement fémoral  

et permettant une plus grande amplitude de flexion. La position du plot doit être 

optimisée pour éviter un conflit en hyper-extension si le plot est trop avancé, ou un 

conflit en flexion extrême si le plot est placé trop en arrière. La position de la came se 

définit par rapport au centre de rotation des condyles. Plus cette distance  est faible, 

plus le roulement postérieur est faible. Plus cette distance est proche du rayon des 

condyles postérieurs plus le roulement postérieur est important avec un plot qui 

pourra être plus court et donc plus résistant. Pour éviter la luxation du système 

prothétique, une hauteur de décoaptation est définie. Pour un même implant, cette 

hauteur n'est habituellement pas une valeur fixe mais une variable qui dépend de la 

flexion du genou. Cette hauteur de décoaptation est habituellement comprise entre 12 

et 18 mm. 

 Implant avec pivot central par un système de 3ème condyle, qui vient s'articuler avec 

une came tibiale au niveau du PE. Ce système consiste à dicter une partie de la 

cinématique fémoro-tibiale par le biais d'une came qui impose le recul progressif du 

point de contact fémoro-tibial (translation postérieure fémorale) à partir d'un certain 

degré de flexion (variable selon les dessins) pour assurer la stabilité dans le plan 

antéropostérieur. Ce 3ème condyle permet également la répartition des contraintes 
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entre les surfaces de contact fémoro-tibiales. Il n’impose pas de contraintes rotatoires. 

La surface supplémentaire d'appui formée par le 3e condyle permet de répartir la 

charge entre les principales surfaces de contact fémoro-tibiales, diminuant l'usure du 

PE en permettant une meilleure distribution des contraintes sur le PE.  

 Les prothèses dites à pivot médial comportant une plus grande congruence articulaire 

en médial qu’en latéral afin de permettre la rotation interne du tibia lors de la flexion 

autour d’un pivot médial. Des études fluoroscopiques (40) ont mis en évidence une 

rotation interne du tibia autour d’un axe médial lors des mouvements de flexion, 

reproduisant ainsi une cinématique semblable à celui d’un genou sain ayant un pivot 

médial. Il n’y a cependant pas de différence dans l’amplitude de flexion mesurée entre 

des implants à pivot médial et des implants postéro-stabilisés (41). Les prothèses à 

pivot médial montrent une grande variation individuelle. Tant que le condyle médial 

reste en contact avec le plateau tibial, il existe effectivement un pivot médial, et une 

translation postérieure en flexion du condyle latéral. En revanche, s’il existe une 

décoaptation dans le plan frontal du contact fémoro-tibial médial, on assiste à une 

translation antérieure paradoxale en flexion.  

 Les prothèses postéro-stabilisées à contrainte. le plot du plateau tibial est plus massif 

et congruent avec une cage fémorale plus profonde, assurant la stabilisation des 

mouvements en varus et en valgus en extension.  
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Prothèse charnière :  

Il existe également des prothèses dites à charnière, soit fixe, soit rotatoire dont la 

cinématique articulaire est totalement dictée par l’implant, les tissus mous 

n’intervenant ni pour la stabilité, ni pour la répartition des contraintes. 

3.4. Cinématique à la marche 

Dans le plan sagittal,  on note une  flexion  moindre  à  l’appui  et  à  l’envol par rapport 

au genou sain, pouvant s’expliquer par une contraction des quadriceps et ischio-

jambiers dans le but de diminuer les forces de cisaillement durant la marche, ou 

encore à la persistance d’un patron anormal de marche présent avant la chirurgie 

(42,43). 

Dans le plan frontal, les travaux montrent des résultats contradictoires ; certains 

(44,45) révèlent une marche globalement en adduction tout le long du cycle, 

impliquant une diminution du pic d’adduction maximal (varus dynamique) lors de la 

phase d’appui par rapport à la marche du sujet sain. Orishimo (46) décrit une 

adduction maximale durant l’appui plus marquée à douze mois qu’à six mois post-

opératoire. Il remet donc en cause la capacité de la prothèse totale du genou à corriger 

l’alignement dynamique du membre inférieur lors de la marche à long terme. 

Dans le plan axial, les quelques travaux semblent montrer une diminution des 

mouvements en rotation pour les PTG par rapport au genou sain, mais pas de 

différence significative entre les différents types d’implants (47,48). 
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ETUDE DE LA CINEMATIQUE DU GENOU EN TROIS 
DIMENSIONS 

L’analyse de la cinématique et cinétique du genou permettrait de mieux comprendre 

les répercussions d’une arthroplastie sur la fonction du genou. L’articulation du genou 

présente 6 degrés de liberté : trois degrés de rotation (flexion-extension ; varus-valgus 

; rotation interne-rotation externe) ainsi que trois degrés de translations (déplacement 

antéro-postérieur, médio-latéral et proximo-distal). 

Plusieurs méthodes existent, présentant chacune leurs avantages et leurs 

inconvénients. 

1. Fluoroscopie  

Les techniques 3D existantes telles que la tomodensitométrie et l'imagerie par 

résonance magnétique (IRM) permettent d'évaluer directement le mouvement de l'os, 

mais de nombreuses limites empêchent leur utilisation en routine ; nécessité de 

fréquences élevées de coupes, méthodes coûteuses, artéfacts des implants pouvant 

limiter la précision des mesures, et les restrictions imposées par l'environnement 

d'imagerie (généralement un espace cylindrique de petit diamètre) empêchent la 

mesure de la cinématique du mouvement complet pendant des activités fonctionnelles 

telles que la marche.   

La fluoroscopie est un moyen non invasif permettant de mesurer le mouvement des 

structures osseuses à l’intérieur de l’articulation grâce à la fluoroscopie dynamique. 

Une première approche consistait à monter les marqueurs sur des broches fixées 

directement sur l’os. Bien que cette approche puisse fournir des données cinématiques 
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fiables, son caractère invasif ainsi que le risque d'infection ont limité son application 

dans les études sur le mouvement humain (49). Un enregistrement de scopies 

continue relate en temps réel les changements de position des os, ou des implants 

radio-opaques pendant un mouvement, en enregistrant une série continue d’images. 

L’analyse osseuse directe permet de s’affranchir des erreurs de mesures dues aux 

mouvements des marqueurs cutanées. Elle permet l’analyse de la marche in vivo et en 

charge. De ces clichés en deux dimensions, l’analyse en trois dimensions est faite à 

l’aide des modèles 3D des implants des prothèses, des reconstructions 3D des 

segments osseux à partir de TDM ou IRM (50) si on étudie le genou natif, voire à l’aide 

de marqueurs intra-osseux radio-opaques (51), difficiles à utiliser en pratique clinique. 

Un logiciel  de traitement d’image permet, par superposition d’un modèle 3D de 

l’implant ou de la pièce osseuse étudiée sur l’image 2D fluoroscopique, de déterminer 

des données de cinématique de l’articulation sur une série d’image, grâce à l’étude des 

mouvements de translations et rotations des implants/pièces osseuses dans les 3 plans 

de l’espace. Cependant, l’étude des genoux natifs (52) apparait moins précise que les 

études sur prothèses en raison du contraste plus faible des os humains et des modèles 

osseux 3D imparfaits. L’étude de la cinématique du genou prothésé par la fluoroscopie 

est une méthode maintenant validée (53,54) et apparait comme la plus fiable (55) ; les 

rotations du genou peuvent être mesurées avec une précision d'approximativement 1 

degré et les translations avec une précision d'environ 0,5mm. 

2. Centrale inertielle 

Les accéléromètres, les gyromètres et les magnétomètres sont  des capteurs inertiels. 

Ils mesurent respectivement l’accélération linéaire, la vitesse angulaire, et le champ 
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magnétique. L’association d’un accéléromètre, d’un gyromètre et parfois d’un 

magnétomètre forme une centrale inertielle. Ce système est peu onéreux et le champ 

d’étude est illimité. Le principe de base pour mesurer la cinématique est d’intégrer la 

vitesse angulaire donnée par les gyromètres pour trouver la quantité de rotation qui a 

eu lieu entre deux instants, et en déduire l’orientation. Les accéléromètres et les 

magnétomètres sont utilisés d’une part pour permettre de compenser les erreurs 

possibles de mesure avec les gyromètres, mais aussi pour définir un repère commun à 

plusieurs centrales inertielles : lorsque l’objet étudié est immobile, l’accéléromètre 

indique la gravité, donc la direction verticale, et le magnétomètre indique la direction 

du champ magnétique terrestre, donc un vecteur du plan horizontal. Ces deux 

vecteurs permettent de construire un repère complet. Les limites de ce système sont 

représentées par la perturbation du champ magnétique par des objets 

ferromagnétiques (56). Des études ont  utilisé ce système sans magnétomètre (57,58). 

Cette méthode apparait moins précise que la fluoroscopie, avec une précision 

d’approximativement 3 degrés pour l’étude des rotations/translations en trois 

dimensions. 

3. Système à cellules photosensibles et marqueurs actifs/passifs 

Cette méthode utilise différents marqueurs apposés sur la peau du segment corporel 

étudié pour suivre son mouvement ; marqueurs passifs (réfléchissants dont le 

déplacement est capté par une caméra infrarouge) ou actifs (qui émettent une 

lumière). L’avantage de cette technique est l’absence de radiation. 

L’utilisation de capteurs collés à la peau produit cependant une mesure entachée 

d’erreur due au mouvement de la peau par rapport aux os sous-adjacents, nommée 
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artéfact de mouvements des tissus mous (59). Ainsi, seuls les mouvements de grandes 

amplitudes tels que la flexion/extension possèdent une précision acceptable.  

Contre ces biais de mesure existe un ancillaire (KneeKG™ (Emovi Inc., Canada)), muni 

de marqueurs passifs, qui se fixe sur le membre inférieur de manière non invasive et 

permet d’enregistrer le mouvement de l’articulation du genou lors de la marche, tout 

en minimisant le mouvement des tissus mous. Il est constitué de trois parties situées 

au niveau du tibia,  du fémur distal et du bassin. Ce système apparait précis et 

reproductible (60,61) : 0.4° pour l’abduction/adduction,  2.3° pour les rotations 

externe/interne,  2.4 mm  pour la translation antéro-postérieure,  et  1.1 mm  pour la 

translation proximo-distale. 

Plusieurs systèmes de caméras sont utilisés pour capter les mouvements des 

marqueurs. Les caméras utilisent une source de lumière infrarouge proche de l’objectif 

pour que les marqueurs réfléchissants soient captés comme des points brillants, et, 

par conséquent, que tout le reste soit trop faible pour être vu. Ces marqueurs sont 

identifiés dans des images en deux dimensions par chacune des caméras. Séparément, 

les caméras captent un objet calibré avec des marqueurs réfléchissant à des positions 

connues, permettant un calibrage précis. Avec les données de calibration, les positions 

des marqueurs sur la jambe du patient peuvent être calculées dans l’espace 3D avec 

une précision millimétrique. Vient ensuite le calibrage du patient, en palpant des 

points anatomiques précis (condyles fémoraux, malléoles), suivi de la détermination 

du centre de hanche par circumduction et du centre du genou par des mouvements de 

flexion-extension du genou. Ainsi en connaissant la position des marqueurs du 

membre inférieur, il est alors possible de calculer les angles de chacun des segments 
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en 3D et savoir comment ils évoluent pendant un mouvement. Le système Polaris 

Spectra™ (Northen Digital Inc, Waterloo, Canada), par exemple, est constitué de deux 

caméras. Il enregistre les déplacements des marqueurs réfléchissants. Il est plus utilisé 

en routine clinique car il est facilement transportable et mobile. Mais son champ de 

vision est plus restreint qu’un système de six caméras comme le système Vicon™ 

(Oxford Metrics, Oxford, UK), utilisé pour l’analyse de la marche sur un tapis roulant, le 

système sortant un rapport en fin d’analyse, avec courbes cinématiques. 

4. Système électromyographique 

Les systèmes électromyographiques permettent d’enregistrer l’activité électrique d’un 

muscle. Le signal enregistré correspond à des différences de potentiel générées au 

niveau des fibres musculaires. Pour le genou, les centres articulaires sont identifiés en 

plaçant des marqueurs passifs sur les points de repère osseux et le mouvement des 

segments osseux est  suivi en utilisant des systèmes de 4 marqueurs attachés à des 

coques rigides. Deux faisceaux photoélectriques mesurent la vitesse de marche. La 

cinématique et la cinétique sont calculées à l'aide d’un logiciel dédié. Les électrodes 

d’EMG sont placées sur les muscles : vaste médial/latéral, droit antérieur, 

gastrocnémiens médial/latéral, ischio-jambiers. Une étude de Gardinier (62) utilisait ce 

système dans l’étude de la cinématique du genou en calculant les  périodes  de  

contraction  rapportées  au  cycle  de  marche, ainsi que les forces au niveau de zones 

de contraintes articulaires, selon le degré de flexion, en utilisant un modèle 

anatomique. Cela permettait d’étudier zones de contraintes sur le genou sain et 

pathologique,  par exemple en cas de rupture du ligament croisé antérieur. 
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5. Système électromagnétique 

Les systèmes de capture de mouvement électromagnétiques permettent aussi de 

mesurer la position et l’orientation de segments : des récepteurs sont placés sur le 

membre d’intérêt et un émetteur est placé à proximité. Les champs magnétiques 

relatifs de l’émetteur et du récepteur sont mesurés, et les orientations relatives en 

sont déduites. Mais comme pour les magnétomètres, ces appareils sont sensibles aux 

interférences des objets métalliques présents dans l’environnement. 
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CHIRURGIE ASSISTEE PAR ORDINATEUR (CAO) DANS 
LES PROTHESES DE GENOU 

1. Principes de fonctionnement de la CAO (63) 

Les  principaux  systèmes  de  chirurgie  assistée  par  ordinateur  (CAO) sont constitués 

des éléments suivants :  

 un   procédé   de   recueil   et   d’enregistrement   des   informations   numériques 

spécifiques   à   chaque   patient   :   images   préopératoires   (TDM,   IRM,   

radiographies),  images  peropératoires  (fluoroscopie,  ultrasons),  position  et 

orientation  peropératoire  d’instruments  ou  de  segments  osseux  à  l’aide  de 

localisateurs tridimensionnels. 

 un procédé de fusion des données permettant de mettre en correspondance des 

images   préopératoires  (TDM,   IRM,   radiographies)   avec   des   données   

peropératoires  (repères  anatomiques  ou  surfaces  osseuses  numérisés  en  phase 

peropératoire   par   palpation   ;   contours   osseux   extraits   par   segmentation 

d’images  ultrasonores  peropératoires).  Dans  le cas où  seules  des  images 

peropératoires sont utilisées pour la navigation chirurgicale assistée par ordinateur, le 

calibrage  du  système  d’imagerie  peropératoire  se  substitue  au  procédé  de fusion 

de données.  

 un  système  d’aide  à  la  décision  permettant  de  planifier  le  geste  opératoire  à 

partir d’informations multimodales : positionnement interactif d’instruments ou de 

segments osseux dans les images pré- ou peropératoires, affichage d’éléments 

prévisionnels de navigation (direction, axe, orientation, longueur et diamètre d’un 

instrument).   
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 un système d’aide à la réalisation du geste opératoire, permettant de réaliser la 

stratégie optimale définie en préopératoire. 

2. Différents systèmes de CAO (64) 

L’arthroplastie assistée par ordinateur fait appel à des systèmes robotisés actifs ou 

semi-actifs et à des systèmes de navigation dits passifs.  Les premiers robots de 

chirurgie orthopédique (comme le système CASPAR® ou le système ROBODOC), robots 

industriels lourds à mettre en œuvre et très coûteux à l’achat et à l’utilisation, ainsi 

que les systèmes semi-actifs (Unimation Puma 260™) restés au stade expérimental,  

ont actuellement disparu.  

Les  systèmes  de  navigation  sont  donc,  à  ce  jour,  les  plus  utilisés.  Ils  n’effectuent 

aucune  action  sur  les  patients ;  ils  assistent  les chirurgiens  lors  de  la  planification 

préopératoire, la simulation chirurgicale ou le guidage intra-opératoire. La navigation 

fournit au chirurgien orthopédiste des informations anatomiques et des informations 

sur la position dans l’espace des instruments chirurgicaux servant à la mise en place 

des pièces prothétiques.  On  distingue : 

 Les   systèmes  de  navigation  utilisant  l’imagerie  préopératoire, qui ont une   

information   préopératoire   sous   forme   d’une   image tomodensitométrique   ou   

IRM   ou   échographique. Cette   imagerie permettrait  de  mieux  planifier  

l’intervention  (simulation  des  coupes,  position  et taille  des  prothèses)  en  prenant  

en  compte  les  déformations  importantes  ainsi que  les  plans  en  partie  ignorés  ou  

incomplètement  appréciés  comme  le  plan axial. Ils   exposent  à  une  irradiation  

quand  le  scanner  est  utilisé  et  ils  nécessitent  un « recalage » entre image et 

réalité.  
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 Les systèmes de navigation avec imagerie peropératoire, utilisant la fluoroscopie. 

 Les   systèmes de navigation sans image,  reposent   sur   l’acquisition   en   

peropératoire   de données  anatomiques  et  cinématiques  du  genou opéré.  Ils  

intègrent  l’anatomie tridimensionnelle  du  patient  ainsi  que  le  positionnement  

dans  l’espace  des instruments  chirurgicaux  servant  à  la  mise  en  place des  

implants  prothétiques. L’adéquation   entre   l’anatomie   tridimensionnelle   et les   

implants   prothétiques s’exprime en valeurs angulaires et distances lisibles par le 

chirurgien sur l’écran de contrôle, permettant ainsi de contrôler le bon positionnement 

des pièces prothétiques. Ces  systèmes  sans  image  sont  aujourd’hui  les plus  utilisés  

dans  le monde.  

3. Principes de calibrage du membre inférieur dans la navigation  
sans image 

Il existe un matériel commun aux différents systèmes de navigation. Un localisateur va 

repérer les signaux émis par des marqueurs actifs ou passifs, eux même fixés sur les 

segments de membre dont la position dans l'espace pourra donc être déterminée. Le 

système le plus couramment utilisé est le système opto-électronique, dont les 

marqueurs possèdent des diodes infrarouges et dont le localisateur comporte deux 

caméras. 

Un ordinateur va intégrer, transformer, et transposer les signaux donnés par les 

marqueurs sur une interface graphique sous forme de schémas et de chiffres : position 

dans les différents plans des implants prothétiques angle HKA, balance ligamentaire. Il 

va permettre de commander les différentes étapes de l'acte opératoire et contrôler en 

temps réel l'axe mécanique du membre inférieur, avant la mise en place de la 
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prothèse, en cours et à la fin de l'intervention. Il permet également d’évaluer la 

balance ligamentaire, et d'enregistrer les données essentielles de l'intervention. 

Un système de commande, qui peut être un écran tactile ou accompagné d’une 

pédale, et/ou un palpeur de commande, qui présente le double avantage de prendre 

les références anatomiques, et de piloter à distance les étapes à l'écran. 

La  navigation  nécessite  dans  un  premier  temps  le  calibrage  du membre  inférieur 

qui consiste à rechercher, par des mouvements appropriés,  les 3 points définissant 

l’axe mécanique du membre inférieur et alignés lors de l’extension, soit : le centre de 

la tête fémorale (H), le centre du genou (K) et le centre de la cheville (A). Ce repérage 

des points anatomiques et centres de rotation se fait grâce à la mise en place de corps 

rigides constitué de marqueurs.  

 Ces corps rigides permettront dans un premier temps de localiser dans l’espace le 

palpeur calibré, lui aussi composé de marqueurs. 

 Les capteurs fixés sur les corps rigides permettent la palpation :  

- du plateau tibial sain pour déterminer la hauteur de coupe en intégrant la pente 

tibiale  postérieure  éventuelle.  

- du fémur (condyle médial, latéral et corticale antérieure) pour déterminer la taille 

de la prothèse et garantir le centre articulaire du fémur.    

- de la cheville (pointe de la malléole latérale, de la malléole médiale et milieu de 

l’articulation tibio-fibulo-talienne).  

 Les capteurs fixés sur les corps rigides permettent également de trouver, par méthode 

fonctionnelle : 
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- Le centre du genou, par mouvements de flexion/extension et rotation axiale du 

genou fléchi à 90°. 

- Le centre de la cheville, par mouvements de flexion/extension et 

d’inversion/éversion du pied. 

- Le centre de la hanche, par mouvement de circumduction du membre inférieur. 

A  ce  stade,  les  points  H,  K,  A  ont  été  trouvés ;  l’axe  mécanique  et  la  taille  de  

la prothèse (dont les dimensions des implants sont connus par le système de 

navigation) s’affiche en temps réel sur l’écran de l’ordinateur ; les étapes suivantes se 

succèdent :   

- mise en place des guides de coupe tibiale  et fémorale ;   

- réglage  et fixation  à  l’os  quand   le  positionnement  souhaité  (hauteur de 

coupe, pente tibiale postérieure, valgus/varus..) a été obtenu  sur l’écran puis 

réalisation de la coupe fémorale et tibiale. 

4. Intérêt dans l’arthroplastie totale de genou  

L’intérêt principal recherché par la chirurgie assistée ordinateur, représentée 

majoritairement par la navigation sans image, est la précision du système, et sa 

reproductibilité. Les études s’accordent à dire que l’utilisation de CAO, comparée à la 

chirurgie conventionnelle, améliore le positionnement des implants, donc l’axe 

mécanique du membre inférieur. Dans une méta-analyse d’essais prospectifs 

randomisés (65), les auteurs montraient que la CAO diminuait significativement le 

risque de mauvaise orientation des implants fémoral et tibial dans le plan frontal, ainsi 

que de défaut d’axe du membre inférieur, quand l’intervalle de normalité était fixé à ± 

3°. Une autre méta-analyse (66), comparant les prothèses totales de genoux naviguées 
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à celles posées par chirurgie conventionnelle montrait que la navigation réduisait le 

risque d’obtenir une déviation ≤ 3° de l’axe mécanique du membre inférieur de 25%. 

Concernant la survie des prothèses (67), et l’amélioration clinique et fonctionnelle 

(68,69), la littérature n’est pas univoque quant à la supériorité de la navigation sur la 

chirurgie conventionnelle. 

La navigation apparaît également intéressante pour la chirurgie mini-invasive.  

Contrairement au système d'instrumentation mécanique le plus élaboré, qui repose 

sur le contrôle visuel du bon positionnement des guides de coupes, implants d’essais 

ou définitifs, la navigation permet au chirurgien de vérifier chaque coupe, la position 

des implants, ainsi que l’axe mécanique du membre et l’équilibrage ligamentaire à 

l’aide de l’écran, limitant les abords extensifs pour placer les ancillaires ou vérifier la 

position des pièces prothétiques (70). 

Contrairement à la chirurgie robotisée, qui vise à remplacer le travail du chirurgien par 

un dispositif guidé, Les systèmes de navigation ne prennent aucune décision au cours 

de l’intervention chirurgicale, mais aident le chirurgien en fournissant des informations 

plus fiables afin de prendre lui-même les mesures appropriées. Le processus 

d'enregistrement est d'abord effectué par le chirurgien, puis l'ordinateur analyse les 

données et fournit au chirurgien les informations pertinentes pour positionner 

l'implant dans la position voulue. De ce fait, la navigation peut être un outil 

d'enseignement efficace pour les chirurgiens orthopédiques expérimentés et les 

internes/jeunes chirurgiens. Les chirurgiens expérimentés peuvent améliorer leurs 

compétences avec des techniques conventionnelles et apprendre de nouvelles 

techniques plus efficacement et plus rapidement. Pour les internes/jeunes chirurgiens, 
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la navigation, avec l’écran de planification permet une meilleure compréhension de la 

procédure ainsi que l’apprentissage des techniques standards avec une courbe 

d'apprentissage plus courte (71).  

Enfin, le système de navigation, souvent décrié pour le temps supplémentaire qu’il 

apporte à chaque intervention, ferait dépasser celui-ci d’une dizaine de minutes, 

comparé à une intervention conventionnelle, ce qui semble peut pour tous les 

avantages qu’apporte cette technologie (72). De plus, contrairement aux autres 

systèmes de CAO, il n’utilise pas d’imagerie pré- ou peropératoire supplémentaire.  

5. Logiciel OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version® 

Le système OrthoPilot® (B-Braun-Aesculap, Tuttlingen, Allemagne) a été élaboré par 

deux chirurgiens (D. Saragaglia et F. Picard), un médecin informaticien (P. Cinquin), et 

deux ingénieurs informaticiens (S. Lavallée et F. Leitner), dans les années 90, le 

premier modèle sorti en 1999. C’est un système de navigation sans image. Le matériel 

est composé d’une station de navigation permettant le repérage spatial en temps réel 

de marqueurs, ainsi que d’un ancillaire adapté à cette navigation. La station de 

navigation comporte un ordinateur de type PC, un localisateur infrarouge Polaris™ 

(Northern Digital Inc) et une pédale à double commande. Le déroulement du protocole 

opératoire est défini dans le logiciel et le chirurgien assure son contrôle via la pédale et 

une interface graphique dédiée. Deux corps rigides localisables par des diodes 

infrarouges sont fixés à l’aide de vis bi-corticales sur  le fémur et le tibia. Chaque 

instrument de l’ancillaire porte également un corps rigide équipé de diodes. La 

position des corps rigides est matérialisée sur l’écran en temps réel, permettant de 
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guider le geste avec précision. Il est possible de désigner des points dans l’espace grâce 

à un palpeur constitué d’une pointe reliée à un marqueur et dont on connaît 

précisément les coordonnées de l’extrémité. Les guides de coupe équipés de 

marqueurs qui sont solidement fixés à l’os par 3 ou 4 broches filetées. Ils permettent 

de naviguer la coupe tibiale (hauteur de coupe, valgus-varus, pente tibiale) et la coupe 

fémorale (hauteur de coupe, valgus-varus, flexum-recurvatum). Le guide de coupe des 

chanfreins permet de faire également les coupes antérieure et postérieure. Un 

distracteur permet de naviguer la balance ligamentaire en flexion et en extension.  

Détails techniques :  

Le logiciel dédié calcule le centre de rotation des articulations de la hanche, du genou 

et de la cheville. L'emplacement en trois dimensions de ces centres permet de 

déterminer les axes mécaniques du fémur et du tibia dans les plans coronal et sagittal. 

La palpation directe avec un palpeur du point le plus postérieur des deux condyles 

fémoraux, avec le centre de la hanche, permet de définir le plan coronal de référence. 

L'angle entre les axes fémoral et tibial était directement calculé et affiché en ligne par 

le logiciel dédié dans les plans coronal et sagittal (varus/valgus et flexion/extension). 

Détermination du centre de la hanche : l'articulation de la hanche peut être modélisée 

comme une articulation sphérique, caractérisée par un point invariable dans tous les 

degrés de mouvements. En collectant n positions d'un point du fémur dans le cadre de 

référence du bassin, il est possible de rechercher un point invariable définit comme le 

centre de la hanche, par minimisation, selon la méthode de Levenberg-Marquardt  

(73).  
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Détermination du centre de la cheville : l'articulation de la cheville peut être modélisée 

comme une charnière, caractérisée par un axe restant invariable lors de la flexion. 

Cependant, le talus tourne dans divers plans et une rotation axiale existe en extension. 

Il est ainsi possible de modéliser l'articulation de la cheville sous la forme d'une sphère, 

grâce à un algorithme de minimisation, et déterminer un point sur l'axe de rotation 

principal, centré dans l'articulation, grâce au repérage des deux malléoles. 

Détermination du centre du genou : l’articulation du genou peut également être 

modélisée comme une charnière en extension, mais il existe une rotation tibiale en 

flexion. La même approche utilisée pour la cheville peut être appliquée pour assimiler 

l'articulation du genou à un modèle sphérique. Ce modèle fournit un seul point, grâce 

à un algorithme de minimisation, afin de trouver un axe mécanique unique pour le 

tibia et le fémur (74), grâce à la palpation des points les plus postérieurs des condyles 

médial et latéral et la corticale antérieure du fémur distal. 

Calcul des angles : les valeurs des angles caractéristiques des membres inférieurs 

(varus/valgus et flexion/extension) sont données par la position angulaire de l'axe 

mécanique tibial et fémoral. Le système suit la définition de l'angle d'Euler, 

communément admis pour la mesure radiologique des déformations du genou (75).  

- L'axe mécanique du fémur est défini par la ligne contenant les deux centres de la 

hanche et du genou. L'axe condylien postérieur est défini en joignant les points les plus 

postérieurs des condyles médial et latéral. Le plan frontal fémoral est défini par le plan 

contenant l'axe fémoral et parallèle à l'axe condylien postérieur. Le plan sagittal 

fémoral peut alors être défini par le croisement entre l’axe mécanique et l'axe 

condylien postérieur. Le plan de flexion est défini par le produit vectoriel en croix de 
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l’axe condylien postérieur et l'axe du tibia. L'axe mécanique tibial est défini par la ligne 

contenant les centres de la cheville et du genou.  

- La valeur varus/valgus est définie par l'angle entre l'axe mécanique du tibia et sa 

projection sur le plan sagittal du fémur, dans le plan de flexion. 

- La valeur de l'angle de flexion/extension est définie par l'angle entre l'axe mécanique 

du fémur et sa projection sur le plan de flexion, dans le plan sagittal du fémur (figure 

6). 

 
Figure 6 : Définition des angles de flexion et de varus/valgus 
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L’utilisation de l’Orthopilot dans le cadre de la pose de prothèses totales de genou 

(Total Knee Arthroplasty (TKA)) a déjà fait l’objet de nombreuses études validant le 

système (76–78). 

L’extension Kobe permet, pendant l’intervention, en utilisant les données de calibrage 

du membre inférieur fournies par l’Orthopilot®, de mesurer, pendant un mouvement 

passif de flexion du genou, plusieurs éléments de la cinématique du genou, à différents  

degrés de flexion. Une acquisition est faite sur le genou natif, puis sur le genou 

prothésé. Cette partie sera développée dans le chapitre suivant. 
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VALIDATION DU LOGICIEL ORTHOPILOT TKA 4.3 KOBE 
VERSION DANS LA MESURE DE LA CINEMATIQUE 

PASSIVE CONTINUE EN TROIS DIMENSIONS DU GENOU 
PROTHESE, IN VITRO 

 
 

1. Introduction 

L’articulation du genou est une structure complexe du corps humain, essentielle à la 

marche. L’atteinte de celle-ci par l’arthrose primitive ou post-traumatique, une arthrite 

inflammatoire ou infectieuse peut entrainer un handicap important : douleur,  

déformation et difficulté à la marche, limitant progressivement les activités. Depuis 

l’arrivée des prothèses totales du genou modernes dans les années 1970 (79), 

l’arthroplastie totale du genou est apparue comme un traitement de choix pour ces 

pathologies. Cette chirurgie s’est montrée efficace pour améliorer la qualité de vie, la 

fonction articulaire et diminuer la douleur causée par l’arthrose (80,81).  

Le nombre de prothèses totales de genou réalisées en France entre 2008 et 2013 est 

de 424 285, avec un nombre croissant chaque année (60 000 en 2008 contre 80 000 en 

2013) (82). Comptant parmi les interventions les plus fréquentes en orthopédie, 

l’arthroplastie totale de genou est devenue un enjeu en termes de santé publique ; des 

résultats fonctionnels optimaux et un taux minimal de complication sont attendus. 

Pour garantir de bons résultats fonctionnels, le chirurgien tente de respecter un cahier 

des charges, qui comprend : 

 Un genou normo axé, c’est-à-dire avec un angle Hanche-Genou-Cheville 

(communément appelé HKA pour Hip-Knee-Ankle) = 180 ± 3° (83–85). 
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L’axe du membre inférieur sera dépendant du positionnement des pièces 

prothétiques fémorales et tibiales, dans les plans frontal, sagittal et axial.  

 Une flexion du genou > 90° et une extension de 0° (86). 

 Des laxités physiologiques en flexion comme en extension (87,88). 

 Un genou indolore. 

Pour atteindre ces différents objectifs, il est impératif d’utiliser un matériel ancillaire 

précis et reproductible. La plupart des techniques chirurgicales d'arthroplastie 

actuelles s'appuient sur une instrumentation manuelle pour le positionnement des 

implants, par visée intramédullaire ou extra-médullaire. Cependant, la fiabilité de ces 

instrumentations mécaniques, aussi sophistiquées soient-elles, n’est pas parfaite (76). 

Cette méthode présente des limites liées à l’opérateur (contrôle visuel), et aux 

déformations liées à la maladie arthrosique ou en cas de reprise chirurgicale. Mettre 

une tige centromédullaire fémorale ou tibiale peut présenter des difficultés comme 

dans certains cas de patients obèses, de dysplasie de genou ou de troubles d’axe 

secondaires à des traumatismes ou des troubles métaboliques.  

C’est dans ce contexte que sont apparus les systèmes de navigation dont le but est de 

permettre une pose rigoureuse et reproductible des implants, avec une précision 

supérieure aux ancillaires mécaniques manuels, se traduisant par une survie plus 

longue des implants (66,89). La navigation au niveau du genou est un système passif, 

sans aucune imagerie pré- et peropératoire, correspondant à un modèle cinématique 

et palpatoire. Le chirurgien est maître de son geste et de ses décisions et l’ordinateur 

le guide pour la recherche des axes, l’orientation des coupes osseuses et le contrôle de 
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la balance ligamentaire, quelle que soit la déformation osseuse, limitant les erreurs de 

visée opérateur-dépendant (76). 

Malheureusement, malgré des systèmes de plus en plus précis, environ 20% des 

patients demeurent insatisfaits (67,68). Dans une étude de Nam et al. (92), malgré 90% 

des patients se disant globalement satisfaits par leur prothèse, 33 à 54% des 

personnes opérées signalent des douleurs résiduelles et/ou des difficultés à monter les 

escaliers. Par comparaison, 97% des patients opérés pour arthroplastie totale de 

hanche se disent satisfaits (93). 

Cette insatisfaction chez le patient se manifeste par la persistance d’une gonalgie 

après l’intervention. Bien que la plupart des douleurs soient d’origine connue 

(infection, descellement, instabilité), il reste une prothèse totale de genou sur trois 

cents (94) responsable de gonalgies inexpliquées.  

La pose d’une prothèse totale de genou impliquant une modification de l’architecture 

articulaire, l’étude de la cinématique du genou prothésé permettrait de comprendre 

ces gonalgies sans étiologie. Les travaux sur la cinématique du genou sain et prothésé 

montrent de nombreuses différences après arthroplastie totale, quel que soit le type 

d’implant, et la conservation ou non du pivot central. La compréhension et 

l’adaptation des implants selon la mécanique du genou se traduirait par une 

augmentation de la durée de vie des prothèses, et une amélioration des résultats 

clinique, tant sur la mobilité que sur les résultats cliniques subjectifs.  
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La mesure de la cinématique articulaire par fluoroscopie avec utilisation de modèles 

3D est une méthode validée est fiable. Sa principale limite est représentée par la 

difficulté à l’usage en routine clinique. 

L'objectif principal était de comparer les mesures de la cinématique du genou prothésé 

entre le logiciel OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version et le traitement d’images 

fluoroscopiques par le logiciel JointTrack Auto, afin de valider le logiciel OrthoPilot TKA 

4.3 Kobe version dans cette indication. 

L’hypothèse était que les mesures de la cinématique du genou prothésé avec le logiciel 

OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version seraient différentes de celles mesurées sur des images 

fluoroscopiques analysées avec le logiciel JointTrack Auto. 

Ces mesures concernent : 

- L’angle HKA (en degrés) 

- La rotation du fémur par rapport au tibia (en degrés) 

- La translation fémorale par rapport au tibia (en millimètres) 

- La décoaptation fémoro-tibiale médiale, et latérale (en millimètres)   

 

2. Matériel et méthode 

Il s’agissait d’une étude expérimentale, prospective, comparative. Ce travail a été 

réalisé en accord avec nos règles d'éthique institutionnelles et la déclaration d'Helsinki 

de 1964 et ses amendements. 
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2.1 Pose des prothèses : technique chirurgicale  

L’étude portait sur 5 cadavres humains adultes (10 genoux), entiers, conservés par 

méthode chimique (solution de formaldéhyde), à l’institut d’Anatomie Normale de 

Strasbourg. Le sexe et l’àge n’étaient pas pris en compte dans l’utilisation ou non du 

corps. Chaque pièce comprenait le fémur, la patella, le tibia et la fibula entiers, les 

structures capsuloligamentaires et intra-articulaires du genou, les ligaments 

collatéraux et le tendon du muscle quadriceps, ainsi que le bassin. L’état des parties 

molles importait peu, car l’objet du travail était la comparaison de mesures entre deux 

systèmes, et non l’obtention d’un équilibrage ligamentaire normal. Les pièces osseuses 

des genoux devaient être intactes, ainsi que celles des hanches et des chevilles. 

La prothèse totale de genou e.Motion® (BBraun-Aesculap, Tuttlingen, Allemagne) FP a 

été utilisée. Sa mise en place était effectuée à l’aide du système de navigation 

OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version (figure 7), par voie para-patellaire médiale. La pièce 

prothétique patellaire n’a volontairement pas été implantée, car ce n’était pas l’objet 

de notre recherche.   
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Figure 7 : Installation à l’institut d’Anatomie pour la pose des prothèses 

Au cours de l’implantation de la prothèse, l’enregistrement de la cinématique du 

genou non prothésé est effectuée : un mouvement de flexion passive maximale 

permet de faire une premiere acquisition, avec enregistrement des données tous les 

10° de flexion, puis un second mouvement de flexion maximale pendant 10 secondes 

permet de faire la seconde acquisition cinématique, avec enregistrement des données 

toutes les secondes (figure 8).  

Chaque acquisition donne plusieurs mesures :  

- L’angle HKA (en degrés) 
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- La rotation du fémur par rapport au tibia (en degrés) 

- La translation fémorale par rapport au tibia(en millimètres) 

- La décoaptation fémoro-tibiale médiale, et latérale (en millimètres)   

Cet enregistrement est également effectué sur le genou prothésé. 

 
Figure 8 : Acquisitions cinématiques 

L'origine du système de coordonnées fémoral choisi était le centre de la ligne 

bicondylienne postérieure. L'axe supéro-inférieur partait du centre de la tête fémorale 

au centre du genou. Les axes médio-latéral et antéro-postérieur ont été définis à l’aide 

de la palpation de la partie postérieures des condyles fémoraux et la corticale 

antérieure du fémur distal. La palpation du milieu des épines tibiales et le milieu du 

segment reliant les deux malléoles palpées ont été utilisés comme origine du système 

de coordonnées tibiale et du centre de la cheville, respectivement. L'axe supéro-

inférieur tibial passait par le centre du genou et le centre de la cheville. Les axes 

médio-latéral et antéro-postérieur ont été définis à l’aide de la palpation des parties 

médiale et latérale du plateau tibial.  

Concernant les mesures du genou prothésé : 
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La rotation du fémur par rapport au tibia : l'angle est calculé sur le niveau de coupe du 

plateau du tibia, où une première projection (jambe en extension) de la ligne des 

condyles postérieurs donne l'origine de la rotation. Pour chaque nouvelle position 

relative, la ligne postérieure du fémur est (à nouveau) projetée et l'angle calculé. La 

rotation interne est négative. 

La translation fémorale par rapport au tibia : l’origine du fémur (milieu du segment 

défini entre les deux points les plus postérieurs des condyles fémoraux) est  projetée 

sur le plan de coupe tibial permettant de  définir la position  initiale lorsque la jambe 

est en extension, puis une translation est calculée pour chaque nouvelle position. La 

translation antérieure est positive. 

Décoaptation fémoro-tibiale : elle correspond à la distance entre la partie la plus basse 

des condyles de l’implant fémoral et le niveau de coupe du plateau tibial. 

Après implantation des deux prothèses totales de genoux sur la pièce cadavérique, les 

membres inférieurs sont désarticulés au niveau coxo-fémoral, afin de récupérer le 

membre inférieur intact. Les corps rigides vissés sur le fémur et le tibia sont conservés, 

après vérification de l’absence de mobilité ou de faillite du matériel d’ostéosynthèse, 

qui rendrait alors le membre inférieur inutile pour la suite du protocole. 

2.2. Acquisitions fluoroscopiques et cinématique par navigation 

Le membre inférieur est ensuite transporté en salle de fluoroscopie, et la station de 

navigation est installée. Après mise en route du système, le logiciel « TKA 4.3 Kobe 

restore » est lancé, et le fichier concernant la pose de prothèse du membre inférieur 

prêt à être étudié est sélectionné (figure 9). 
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La fonction restore permet de retrouver les données de calibrage enregistrées pendant 

la pose de la prothèse à l’institut d’Anatomie, nous permettant de faire l’acquisition 

des fluoroscopies dans une autre pièce, tout en conservant les repères anatomiques 

en trois dimensions enregistrées à ce moment là. D’où l’importance d’avoir les corps 

rigides fémoral et tibial solidement fixés, afin que le système Orthopilot reconnaisse la 

pièce anatomique avec les repères précédemment localisés avec le palpeur. 

 
Figure 9 : Installation en salle de fluoroscopie 

L’enregistrement de la cinématique du genou  prothésé est alors effectuée : un 

mouvement de flexion passive maximale permet de faire une premiere acquisition, 

puis un second mouvement de flexion maximale pendant 10 secondes permet de faire 

la seconde acquisition cinématique (figure 10). Simultanément, pendant chaque 
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procédure d’acquisition, un enregistrement fluoroscopique continu du genou prothésé 

de profil est effectué. 

 
Figure 10 : Acquisition fluoroscopique 

Pour que l’enregistrement cinématique par l’Orthopilot et la fluoroscopie soit 

simultané, il est impératif que celui-ci démarre au même instant. Pour se faire, chaque 

système est lancé par une pédale par deux invesigateurs, par un signal oral (figure 11). 

             
Figure 11 : Démonstration des acquisitions simultanées 
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2.3. Calibration de l’image  

Les acquisitions fluoroscopiques étaient toutes réalisées avec un système d’acquisition 

capteur plan numérique Allura Xper FD20 (Philips, Amsterdam, Pays-Bas).  Avant de 

réaliser le traitement d’image, il était important de calibrer les images de fluoroscopie, 

afin de trouver un système de coordonnées et localiser les implants dans ce repère 

fixe, grâce à quatre informations : 

- La distance entre la source de rayons-X et la projection de l’image. 

- Les « offset » X et Y  exprimant la position du centre de projection par rapport au 

centre de l’image. On suppose que le tube à rayons-X et le détecteur sont bien 

alignés et que les deux paramètres sont égaux à 0mm. 

- La taille d’un pixel en valeurs réelles (ratio mm/pixels). Ici, 0.3706376953125. 

2.4. Modèles 3D des implants 

Les systèmes de coordonnées de la prothèse sont affectés à leurs modèles 

informatiques 3D en utilisant comme origine le centre de rotation de l’implant (Fig. 

12).  Cette calibration de l’implant était effectuée avec le logiciel MatLab (The 

Mathworks Inc., Natick, Massachusetts, USA). Pour étudier la cinématique des 

implants, on considère que le mouvement d'un implant (possédant son système de 

coordonnées), complètement libre par rapport à un repère fixe (cf. calibration de 

l’image), peut être décrit par décomposition en 6 mouvements de base : 3 translations 

et 3 rotations. 
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Figure 12 : modèles 3D des implants et leur système de coordonnées 

2.5. Traitement de l’image : logiciel JointTrack Auto® 

JointTrack Auto (JTA) est un programme gratuit (95) 

(sourforge.net/projects/jointtrackauto) permettant d’effectuer de manière 

automatisée l'enregistrement d'images 3D de modèles d'implants métalliques, par 

superposition, à partir de radiographies. Ce logiciel utilise la « mesure de similarité » : 

Sur une image radiographique, les composants métalliques d'un implant apparaissent 

en contraste important avec l'os et les tissus environnants. Ceci implique un fort 

gradient d'intensité autour de la silhouette de l’objet étudié, propice à une détection 

précise des contours de l’implant.  JTA utilise un algorithme de correspondance basé 

sur la méthode décrite par Mahfouz (53) : le modèle 3D de l’implant et l’image de 

l’implant sur la radiographie sont rendus complètement blanc sur fond noir. La 

frontière entre la région blanche et noire est alors extraite de cette image. Ensuite, 

une opération de « croissance » est effectuée, qui code chaque pixel à une faible 

distance du contour avec un score qui est inversement proportionnel à sa distance au 

contour. Cela permet aux points proches du contour de contribuer au score 

correspondant à une quantité proportionnelle à leur proximité. La détection des bords 

aboutit à une image binaire avec des valeurs non nulles le long des contours, et des 

valeurs nulles partout ailleurs. La correspondance de forme entre les deux images est 

évaluée sur la base d'une combinaison pondérée de deux mesures. La première 
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mesure est une corrélation sur les valeurs d'intensité des deux images, la seconde 

mesure est une corrélation sur les contours de la forme. 

Lors du traitement d’images dans une séquence vidéo (dans notre travail, les 

fluoroscopies pendant une flexion du genou prothésé), l’opérateur commence par 

superposer manuellement l’image 3D à l’image fluoroscopique, la position de celle-ci 

est alors optimisée.  

Pour les images suivantes, JTA optimise automatiquement la position de l’image 3D de 

l’implant sur la radiographie, en se basant sur la position de celle-ci sur la radiographie 

précédente. Pour espérer cela, la position de l'objet dans chaque image doit être assez 

proche de celle de l’image précédente (en supposant une petite vitesse, comme pour 

une flexion de genou) (figure 13). 

   
Figure 13 : Illustration de la superposition des implants sur JTA 

Pour chaque acquisition fluoroscopique (série d’images successives), l’optimisation 

était faite comme décrite ci-dessus, pour l’implant fémoral et l’implant tibial. 

L’optimisation permet d’obtenir un fichier (figure 14) pour chaque implant (fémoral et 

tibial), donnant l’orientation de l’implant dans le système fixe (l’image fluoroscopique), 

ainsi que la description de son mouvement pendant l’acquisition, décomposé en 6 
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mouvements de base : 3 translations et 3 rotations, par rapport à l’origine d’un repère 

fixe (x,y,z).  

 
Figure 14 : Fichier de sortie de JTA 

2.6. Traitement des données 

Les données vectorielles obtenues par JTA devaient être ensuite transformées en 

données métriques et angulaires. Le logiciel de programmation MatLab (The 

Mathworks Inc., Natick, Massachusetts, USA), permettait, par la manipulation de 

matrices, d’obtenir les mesures cinématiques. Pour cela, la méthode utilisée dans les 

nombreux travaux de Douglas Dennis a été utilisée (20,22).  

L’angle HKA du genou était retrouvé en obtenant l’axe mécanique du fémur et l’axe du 

tibia. Grâce aux informations sur la position des implants données pendant la mise en 

place de la prothèse avec le système de navigation (dans le plan frontal (varus/valgus) 

pour l’implant fémoral et tibial, dans le plan axial (rotation externe/interne) pour 

l’implant fémoral, et dans le plan sagittal (flexion/extension) pour l’implant fémoral et 

tibial), on pouvait déterminer l’axe mécanique fémoral et l’axe tibial, donc l’angle HKA. 

Les cinématiques de translation et de rotation du fémur ont été analysées en suivant le 

point le plus bas des condyles fémoraux par rapport au tibia dans le plan axial. Les 
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mesures de translation représentent soit un mouvement linéaire pur antéro-

postérieur, soit une rotation fémorale par rapport au tibia, ou une combinaison des 

deux. Les mesures effectuées traduisent le mouvement de chaque condyle le long de 

l’axe antéro-postérieur fixe sur le plateau tibial. Si une translation linéaire pure se 

produit, les deux condyles se déplacent dans la même direction le long de cet axe. Si 

une rotation se produit, un condyle se déplace antérieurement, tandis que l'autre 

condyle se déplace en arrière. La position du pivot a été déterminée par analyse des 

positions de contact condylien médial et latéral en pleine extension puis en flexion. 

Initialement, les positions de contact des condyles médial et latéral ont été 

déterminées. Une ligne a été construite entre ces deux points en pleine extension et à  

différents degrés de flexion du genou. L’angle mesuré entre ces deux lignes constituait 

la rotation fémorale. Concernant la translation fémorale ; le centre du segment reliant 

les deux points les plus bas des condyles fémoraux en pleine extension servait de 

repère. La translation fémorale était déterminée par la distance séparant  le centre de 

ce même segment à différents degrés de flexion et la position initiale de ce point. La 

translation antérieure était positive. La rotation interne fémorale par rapport au tibia 

était négative (figure 15). 



70 

 

 
Figure 15 : Illustration de la mesure de la rotation fémorale (angle a) entre la position 
initiale de la ligne reliant les points les plus bas des condyles fémoraux et la nouvelle 
position pendant la flexion. La translation fémorale (d) est mesurée entre la position du 
centre du segment reliant les points les plus bas des condyles fémoraux en pleine 
extension et sa nouvelle position pendant la flexion. 

 

La décoaptation fémoro-tibiale médiale et latérale étaient définies par la distance 

entre le point le plus bas de chaque condyle et la partie la plus basse des parties 

médiale et latérale du plateau tibial (figure 16). 
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Figure 16 : Repères pour la mesure de la décoaptation fémoro-tibiale médiale (d) et 

latérale (d’) 

2.7. Analyse statistique 

Les critères de jugements principaux étaient les différences entre l’angle HKA, la 

translation fémorale, la rotation fémorale, et la décoaptation fémoro-tibiale médiale et 

latérale, mesurés par les deux systèmes. Pour chaque critère, une mesure a été 

effectuée simultanément à l’aide des deux outils d’imagerie chaque 10°. L’analyse des 

données a été réalisée par un test de corrélation de Kappa. La concordance des 

mesures a été évaluée à l’aide du coefficient de corrélation intra-classe (ICC) et son 

intervalle de confiance à 95%, et interprété selon la classification de Koo & Li (96). 

3. Résultats 

Les résultats sont présentés dans le tableau 1. Nous disposions de  20 cinématiques 

différentes.  
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Tableau 1 : Corrélation entre les deux systèmes de mesure pour chaque variable  

étudiée (test de Kappa) 

Concernant l’angle HKA, il existait un coefficient de corrélation ICC = 0,839 [0,820 ; 

0,856]. L’ICC étant situé entre 0,75 et 0,90, nous le considérions comme bon. 

Concernant la translation fémorale, il existait un coefficient de corrélation ICC = 0,560 

[0,517 ; 0,600]. L’ICC étant située entre 0,50 et 0,75, nous le considérions comme 

modéré. 

Concernant la rotation fémorale, il existait un coefficient de corrélation ICC = 0,652 

[0,616 ; 0,686].  L’ICC étant située entre 0,50 et 0,75, nous le considérions comme 

modéré. 

Concernant la décoaptation fémoro-tibiale médiale, il existait un coefficient de 

corrélation ICC = 0,905 [0,894 ; 0,916]. L’ICC étant supérieur à 0,90, mais avec un 

intervalle de confiance comprenant 0,90,  nous le considérions comme bon. 
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Concernant la décoaptation fémoro-tibiale latérale, il existait un coefficient de 

corrélation ICC = 0,767 [0,740 ; 0,791]. L’ICC étant situé entre 0,75 et 0,90, nous le 

considérions comme bon. 

La figure 17 montre la répartition des différences pour chaque variable, selon le degré 

de flexion. 
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Figure 17 : Différences entre les deux systèmes pour chaque variable, en fonction du  

degré de flexion 

4. Discussion 

L’hypothèse de l’étude a été en partie confirmée. Les mesures simultanées de la 

rotation fémorale et de la translation fémorale du genou prothésé avec le logiciel 

OrthoPilot TKA Version 4.3 Kobe version et les images fluoroscopiques analysées le 

logiciel JointTrack Auto n’étaient pas concordantes. Les mesures de l’angle HKA, et la 

décoaptation fémoro-tibiale médiale et latérale étaient, quant à elles, concordantes. 

La validation du système de navigation Orthopilot dans la mesure de  la cinématique 

du genou prothésé présenterait plusieurs avantages par rapport à la fluoroscopie. Son 

utilisation routinière dans l’arthroplastie totale du genou permet une étude 

prospective des données mesurées, et la  comparaison avant/après chirurgie. 

L’acquisition des différents paramètres par un mouvement de flexion passive, grâce à 
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un ordinateur, en fait un outil simple d’utilisation et rapide. De plus, son application 

peropératoire supprime le caractère invasif car réalisé dans le même temps chirurgical.  

Dans cette étude, l’utilisation de la fluoroscopie servait de gold standard dans la 

mesure de la cinématique 3D du genou prothésé. En effet, à ce jour, c’est la méthode 

la plus fiable étant validée dans cette indication. Les rotations du genou peuvent être 

mesurées avec une précision d'approximativement 1 degré et les translations avec une 

précision d'environ 0,5mm (53,55). 

Les résultats montrent un coefficient de corrélation bon entre les deux systèmes 

concernant la mesure de l’angle HKA. La précision et la reproductibilité de l’OrthoPilot 

dans la mesure de l’angle HKA ont fait l’objet de plusieurs travaux. Saragaglia et al. 

(76), dans une étude prospective randomisée, comparant la procédure 

conventionnelle et la navigation sur 50 PTG mesuraient un angle HKA postopératoire 

moyen de 181.2 ± 2.72°  contre 179.04 ± 2.53° (p > 0.05). Il était situé entre 177 et 

183° pour 75% des patients opérés avec ancillaire manuel contre 84% opérés avec 

navigation. Jenny et al. (77)  ont analysé la reproductibilité de la mesure peropératoire 

de l’angle HKA par deux opérateurs sur 20 PTG. L’écart moyen intra-observateur était 

de de 0,1° en extension et 0,2° à 90° de flexion. L’écart moyen inter-observateur était 

de 0,1° en extension et 0,0° à 90° de flexion. Les résultats de notre travail vont dans ce 

sens.  

Concernant la translation fémorale et la rotation fémorale, nous retrouvions une 

corrélation modérée. Les courbes de ces deux paramètres mesurés par les deux 

systèmes suivaient globalement la même évolution pendant le mouvement de flexion, 

mais avec un décalage constant dans les chiffres mesurés par chacun des outils.  Nous 
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expliquons ces différences par  un biais méthodologique. En effet, la navigation prenait 

comme référence fémorale la ligne bicondylienne postérieure pour ces deux 

paramètres, avec une projection d’angle sur le niveau de coupe tibial. La fluoroscopie 

utilisait la méthode de DA Dennis expliquée précédemment ; les repères fémoraux 

étant les points les plus distaux des condyles médial et latéral de l’implant fémoral. Les 

repères fémoraux sont donc, dans les deux méthodes, différents. Le repère fémoral de 

la navigation est plus haut, et plus postérieur, alors que celui utilisé dans le traitement 

d’image des fluoroscopies, plus bas et antérieur (figure 18).  Cela aboutit logiquement 

à des différences significatives pour ces deux mesures, et seulement pour celles-ci. 

 
Figure 18 : Repère fémoral dans les deux systèmes 
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En effet, concernant la décoaptation fémoro-tibiale médiale et latérale, la corrélation 

retrouvée était bonne. Pour la mesure de ces paramètres, les deux systèmes utilisaient 

les mêmes références ; le point le plus distal des condyles médial et latéral de l’implant 

fémoral, et la partie distale du plateau de l’implant tibial pour la fluoroscopie ou 

niveau de coupe tibiale pour la navigation. Concernant le tibia, la méthode de Dennis 

utilise  le point le plus proximal de l’implant tibial pour mesurer le « lift-off »(20). 

Cependant, dans notre travail, la navigation utilisait comme référence tibiale le niveau 

de coupe. Pour harmoniser les repères utilisés dans la mesure de la décoaptation, 

l’utilisation du point le plus distal du plateau de l’implant tibial permettait de se 

calquer sur l’utilisation du niveau de coupe tibial utilisé par la navigation.  

Cependant, nous remarquons qu’après 100° de flexion, il existe une tendance à 

l’augmentation des différences entre les deux systèmes. Une explication pourrait être 

la valeur importante de la décoaptation à ce stade de la flexion. En effet, les  cadavres 

utilisés pour notre travail ne permettaient pas le maintien d’un bon équilibre 

ligamentaire. Les valeurs de décoaptation fémoro-tibiale pendant la flexion étaient 

alors très importantes, autour de 20mm (figure 19). L’instabilité du genou pendant 

l’acquisition et la distance importante entre les deux repères fémoral et tibial, souvent 

sans contact, entrainent logiquement une imprécision des systèmes pour la mesure de 

la décoaptation fémoro-tibiale. Ce biais méthodologique participe très probablement 

également aux différences retrouvées dans la mesure de la translation et la rotation 

fémorale.  
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Figure 19 : Exemple de décoaptation fémoro-tibiale importante en fin de flexion 

Les résultats retrouvés semblent donc en partie expliqués par une différence de 

référentiels utilisés entre les deux méthodes. De plus, il était difficile d’être certain des 

repères utilisés par la navigation, ceux-ci semblant varier dans la littérature. Seon et al. 

(97) par exemple utilisent l’échancrure inter condylienne comme repère fémoral. 

Bontempi et Casino (98,99) utilisent, avec un autre système de navigation, la palpation 

des épicondyles fémoraux pour trouver le repère fémoral, et les points les plus 

médiaux et latéraux du plateau tibial pour trouver le repère tibial. Dans les autres 

études retrouvées, il n’y a malheureusement pas de description précise des repères 

utilisés pour effectuer les mesures des paramètres de la cinématique du genou 

prothésé (100–102).  

Cette étude présente des limites. La cinématique de l’articulation fémoro-patellaire n’a 

pas été étudiée. Pourtant, les problèmes patellaires restent une des premières causes 

d’échecs des PTG (103). En dehors de causes évidentes (luxation fémoro-patellaire, 

fracture patellaire, descellement de l’implant patellaire), un problème de course 

patellaire peut être responsable de ces gonalgies antérieures. Différents paramètres 
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jouent un rôle dans la course patellaire : la distance tubérosité tibiale-gorge 

trochléenne, le design et la position des implants (fémoral, tibial et bouton patellaire) 

dans le plan coronal et axial (104–109). Cependant, la navigation de l’articulation 

fémoro-patellaire semble difficile. Premièrement, la pose d’un corps rigide pourrait 

exposer à une fracture de la patella. Deuxièmement, la cinématique serait mesurée 

avec la capsule articulaire ouverte, et les mouvements de flexion-extension seraient 

passifs, sans prendre en compte la contraction musculaire dont celle de l’appareil 

extenseur, ce qui rendrait l’interprétation impossible.  

La cinématique du genou était réalisée passivement en peropératoire. Celle-ci est 

influencée par le design de la prothèse, les ligaments et autres tissus mous, ainsi que 

par les forces musculaires exercées pendant le mouvement. Les études mesurant la 

cinématique in vivo, en charge, donnent un aperçu de la cinématique du genou 

pendant les activités fonctionnelles, mais il est difficile de distinguer l'influence de 

chacun des paramètres sur cette cinématique. Parmi ces facteurs, le chirurgien peut 

modifier l’équilibre ligamentaire, le design et la position des implants. Ainsi, la mesure 

passive permet d’étudier l’influence de la prothèse et des ligaments. Certaines études 

rapportent des résultats similaires entre la mesure de la translation antéro-postérieure 

fémorale pendant un mouvement de flexion passive et une étude fluoroscopique à la 

marche (110,111), mais des travaux supplémentaires semblent nécessaire pour 

mesurer la relation entre cinématique passive et active. 

Ce travail pourrait permettre d’apporter des éléments nouveaux pour la 

compréhension des résultats de l’arthroplastie du genou.  La mesure peropératoire 

des données de cinématique permettra de chercher des corrélations éventuelles entre 
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les résultats de l’analyse de la cinématique et les résultats fonctionnels et cliniques. 

Kim et al. (100) par exemple, dans une étude prospective ont comparé les 

cinématiques peropératoires de deux PTG postéro-stabilisées, l’une par la congruence 

du PE et l’autre par un système de came, et ont trouvé une rotation fémorale interne 

paradoxale et une translation fémorale antérieure paradoxale pour les deux design, 

avec des valeurs différentes, mais avec des résultats fonctionnels similaires.  Ces 

travaux pourront également aboutir à des modifications concernant le design de la 

prothèse, la position des implants lors de la pose, ou la balance ligamentaire. De plus, 

l’analyse de la cinématique sur le genou natif permettrait des comparaisons 

préopératoire et postopératoire, pour définir l’influence de la prothèse et de la 

balance ligamentaire, facteurs définissant la cinématique du genou en peropératoire. 

Par exemple, Seon et al. (97) ont comparé les cinématiques préopératoires et 

postopératoires de PTG e.Motion, trouvant une diminution de la rotation fémorale 

pendant la flexion, et une corrélation forte entre la rotation préopératoire et 

postopératoire, allant dans le sens de l’importance de l’amplitude préopératoire 

comme facteur prédictif de l’amplitude du genou après PTG. 

5. Conclusion 

Sur la base des résultats de cette étude, le système de navigation OrthoPilot apparait  

comme un instrument fiable, comparé à l’analyse des fluoroscopies dans la mesure 

dynamique de la décoaptation fémoro-tibiale et de l’angle HKA du genou prothésé. 

Des biais méthodologiques permettent d’expliquer la présence de différences 

significatives entre les deux méthodes dans les autres paramètres de mesure de la 

cinématique.  A l’issu de ce travail, nous ne pouvons recommander l’utilisation de cet 
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outil pour toutes les arthroplasties totales du genou naviguées avec ce système, dans 

cette indication. Une analyse supplémentaire  après harmonisation des systèmes de 

coordonnées et méthodes de mesures entre les deux systèmes doit être réalisée afin 

de valider la navigation OrthoPilot dans la mesure de l’ensemble des données 

cinématiques du genou prothésé en peropératoire. 
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RESUME : 

Introduction : L’étude de la cinématique du genou prothésé est un élément 
fondamental à la compréhension des gonalgies sans étiologie. La navigation a été 
développée pour permettre la pose rigoureuse de prothèses de genou grâce à une 
modélisation 3D des structures osseuses et la mesure de leurs mouvements. Mais sa 
validation expérimentale dans la mesure de la cinématique du genou n’a pas été 
validée. L’hypothèse de cette étude était que la mesure de l’axe du genou, la rotation 
fémorale, la translation fémorale par rapport au tibia, et la décoaptation fémoro-
tibiale médiale et latérale pendant une flexion passive continue du genou, par le 
système OrthoPilot® TKA 4.3 Kobe version, serait différente de celle par la fluoroscopie 
prise pour référence. 

Matériel : Cinq paires de genoux de cadavres conservés par méthode chimique ont été 
utilisés. La prothèse totale de genou e.Motion® (BBraun-Aesculap) FP a été posée. 

Méthode : La prothèse de genou était posée à l’aide du système de navigation 
OrthoPilot TKA 4.3 Kobe version. L’enregistrement cinématique par le système de 
navigation était ensuite effectué simultanément à l’enregistrement d’une série de 
fluoroscopies pendant un mouvement de flexion passive continue du genou prothésé, 
deux fois. Les paramètres cinématiques étaient extraits des enregistrements 
fluoroscopiques par un traitement d’image à l’aide du logiciel JointTrack Auto®. Les 
critères principaux étaient l’axe du genou, la rotation fémorale, la translation fémorale 
par rapport au tibia, et la décoaptation fémoro-tibiale médiale et latérale. L’analyse 
des données  a été réalisée par un test de corrélation de Kappa. La concordance des 
mesures a été évaluée à l’aide du coefficient de corrélation intra-classe (ICC) et son 
intervalle de confiance à 95% 

Résultats : Pour les 20 cinématiques étudiées, l’ICC de l’angle HKA était de 0,839 [0,820 
; 0,856], de la translation fémorale 0,560 [0,517 ; 0,600], de la rotation fémorale 0,652 
[0,616 ; 0,686], de la décoaptation fémoro-tibiale médiale 0,905 [0,894 ; 0,916] et 
latérale 0,767 [0,740 ; 0,791]. 

Discussion : Les mesures de la cinématique du genou prothésé par le système 
OrthoPilot et les fluoroscopies étaient concordantes pour la décoaptation fémoro-
tibiale médiale et latérale, l’axe du genou, mais pas pour la mesure de translation 
fémorale et la rotation fémorale. Ces différences peuvent s’expliquer par un biais 
méthodologique. Le système OrthoPilot ne peut cependant, à l’issu de ce travail, être 
considéré comme un instrument fiable pour la mesure de la cinématique du genou 
prothésé. 
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