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Le déploiement des véhicules électriques est freiné par des
enjeux liés à leur autonomie, au coût, et au poids des batteries.
Bien que la recharge inductive émerge comme une solution
innovante, elle soulève des risques pour la santé en raison du
rayonnement électromagnétique émis, ce qui pose des défis en
matière de compatibilité électromagnétique (CEM). Par consé-
quent, l’exposition humaine à ces champs rayonnés doit être
réglementée, en particulier pour les personnes portant des dispo-
sitifs médicaux implantables actifs (DMIA). Cette étude, centrée
sur le cas spécifique des stimulateurs cardiaques, vise à évaluer les
tensions induites au niveau des implants et les niveaux de champ
autour de la source de rayonnement, afin de quantifier les risques
d’interaction entre l’implant et les champs ainsi rayonnés par le
système de recharge inductive du véhicule électrique.

Mots-clés – Transfert d’énergie sans contact (TESC), Compatibi-
lité électromagnétique (CEM), Modélisation électromagnétique, Dis-
positifs médicaux implantables actifs (DMIA).

1. INTRODUCTION

Le développement des véhicules électriques (VE) représente
une avancée majeure dans la transition énergétique mondiale,
visant à réduire la dépendance aux combustibles fossiles et à di-
minuer les émissions de gaz à effet de serre. Toutefois, cette
transition rencontre plusieurs obstacles techniques et écono-
miques importants. Parmi ces défis, l’autonomie limitée des vé-
hicules électriques, le coût et le poids des batteries de grande
capacité, ainsi que les contraintes logistiques liées à la recharge
fréquente et prolongée, restent des obstacles majeurs à leur
adoption à grande échelle. Pour répondre à ces limitations, la re-
charge inductive émerge comme une solution attrayante. Cette
technologie permet un TESC, via un champ magnétique généré
entre une bobine émettrice située au sol et une bobine réceptrice
embarquée dans le véhicule, opérant typiquement autour de 85
kHz, conformément aux normes en vigueur pour les véhicules
électriques [1]. En plus d’éliminer les connexions filaires, vulné-
rables à l’usure mécanique et aux conditions environnementales,
cette méthode permet surtout de s’affranchir des contraintes
liées à l’immobilisation des véhicules, en rendant possible la
recharge dynamique, c’est-à-dire en mouvement. Cela ouvre la
voie à une réduction significative de la taille des batteries tout
en augmentant la flexibilité d’usage.

Bien que cette technologie en soit encore aux prémices de
son déploiement, notamment dans les infrastructures publiques
telles que les routes ou les autoroutes, elle suscite d’ores et déjà
des préoccupations croissantes, notamment en ce qui concerne
ses effets potentiels sur la santé humaine [2]. En particulier, les
systèmes de recharge par induction utilisés pour les véhicules
électriques, génèrent des champs électromagnétiques dont l’in-
tensité et la fréquence peuvent interagir avec certains disposi-
tifs médicaux. Une attention accrue est ainsi portée aux por-
teurs de dispositifs médicaux implantables actifs (DMIA), tels

que les stimulateurs cardiaques, les défibrillateurs automatiques
implantables ou encore les neurostimulateurs. Ces dispositifs,
conçus pour assurer des fonctions vitales chez les patients, sont
sensibles aux perturbations électromagnétiques. Une exposition
au rayonnement généré par les infrastructures de recharge sans
fil pourrait potentiellement entraîner des interférences électro-
magnétiques compromettant leur bon fonctionnement. Parmi les
effets indésirables possibles, on recense des phénomènes tels
qu’une détection erronée de signaux biologiques, une inhibition
inappropriée de la stimulation prévue, ou, à l’inverse, le déclen-
chement intempestif de thérapies non nécessaires, ce qui pour-
rait avoir de graves conséquences cliniques.

Cette étude se concentre spécifiquement sur les stimulateurs
cardiaques, qui représentent les DMIA les plus couramment im-
plantés, avec environ 75 000 implantations par an en France
[3]. Ces dispositifs détectent l’activité électrique du cœur et dé-
livrent une stimulation en cas de besoin. Lorsqu’ils sont expo-
sés à des champs électromagnétiques intenses, comme ceux gé-
nérés par les systèmes de recharge par induction, leurs circuits
de détection peuvent être perturbés, induisant des dysfonction-
nements allant d’un déclenchement inapproprié à une suppres-
sion totale du signal utile. Bien que quelques études, telles que
celles de [4] et [5], aient exploré ces risques de manière géné-
rale, les travaux disponibles restent peu nombreux, et les éva-
luations quantitatives encore plus rares. Certaines études quan-
titatives ont toutefois été menées, comme celles de Vivarelli et
al. [6] et de Campi et al. [7]. L’étude conduite par Campi s’est
focalisée sur l’analyse de la tension induite au sein d’une sonde
unipolaire de stimulateur cardiaque, avec des mesures réalisées
dans l’air. La présente étude étend cette analyse en considérant
les configurations de sondes unipolaire et bipolaire, cette fois
dans une solution saline reproduisant les propriétés physiolo-
giques du corps humain. L’analyse repose sur deux paramètres
clés définis dans les normes en vigueur [8] : les niveaux de
champs électromagnétiques générés par le système de recharge,
ainsi que la tension induite résultante au niveau des sondes du
stimulateur cardiaque conformément à la norme NF 50527-1 [8]
et à la littérature [4], [7].

Dans un premier temps, un modèle électromagnétique 3D est
développé afin de caractériser la distribution spatiale du champ
proche généré par le système de recharge, notamment par l’éva-
luation de cartographies de champ au dessus du coupleur ma-
gnétique. Ce modèle est ensuite validé expérimentalement à
l’aide de mesures sur un banc de test champ proche. L’étape
suivante consiste à quantifier les valeurs de tension induite pour
différentes configurations de sondes (unipolaire et bipolaire) en
solution saline, imitant les propriétés physiologiques humaines,
en utilisant le modèle électromagnétique validé.



2. MODÉLISATION DE LA SOURCE DE RAYONNEMENT
2.1. Modélisation

La source de rayonnement considérée est un coupleur magné-
tique composé de deux bobines et de deux ferrites. La bobine de
transmission, située au sol, est alimentée par un courant de 1,9
A. Le modèle du coupleur magnétique est ainsi représenté à la
figure 1.

FIG. 1. Coupleur magnétique

Les dimensions du coupleur magnétique rectangulaire sont
basées sur la taille réelle du coupleur utilisé sur le banc d’es-
sai de 3 kW disponible au laboratoire GeePs et sont données ci
dessous 1.

TABLEAU 1. Dimensions des bobines et des ferrites

Paramètres des bo-
bines

Valeur
(mm)

Paramètres des fer-
rites

Valeur
(mm)

Longueur de la bobine 468 Longueur de la ferrite 500

Largeur de la bobine 442 Largeur de la ferrite 600

Hauteur de la bobine 13 Hauteur de la ferrite 2

Distance entre bobines 150 Type de ferrite TDK N27

Les bobines, constituées de fil de Litz, sont modélisées
comme des structures homogénéisées, pour mieux correspondre
à la réalité. Afin d’optimiser les temps de calcul, chaque bobine
est représentée par une structure équivalente plutôt que d’être
modélisée spire par spire. Une fois le modèle géométrique dé-
fini, il est résolu à l’aide d’une approche magnétodynamique
dans COMSOL Multiphysics. L’étude se poursuit par l’analyse
des paramètres électriques et la validation expérimentale.

2.2. Paramètres électriques

Les mesures de l’inductance propre et de l’inductance mu-
tuelle ont été effectuées à l’aide d’un RLC Mètre (LCX100 de
Rohde & Schwarz). L’inductance mutuelle a été mesurée en sui-
vant la méthodologie présentée dans [9]. Les valeurs obtenues
sont présentées dans le tableau 2.

TABLEAU 2. Valeurs obtenues par mesure et modélisation.
Paramètre Expérimentation Modélisation Erreur relative (%)
L1 (µH) 58.5 63.5 9
M (µH) 12.0 13.7 13

L’erreur observée provient du fait que les bobines sont mo-
délisées comme des structures homogénéisées, ce qui simpli-
fie leurs propriétés structurelles et matérielles. Cette simplifi-
cation induit une marge d’erreur par rapport à la mesure. De
plus, quelques erreurs de dimensionnement peuvent expliquer
l’erreur entre le modèle et la mesure.

2.3. Mesures de l’induction magnétique

Dans cette section, l’objectif est de vérifier la concordance
entre les profils d’induction simulés et mesurés. Le dispositif de
mesure de la densité de flux magnétique (figure 2) comprend les
composants suivants :

— Un robot à 4 axes (3 axes de translation et 1 axe de rota-
tion) permettant de déplacer la sonde magnétique,

— Une sonde magnétique PBS H3 de AARONIA,
— Un amplificateur à faible bruit MITEQ AU-1442 connecté

à la sortie de la sonde pour améliorer la sensibilité,
— Un analyseur de spectre Tektronix RSA5106A pour affi-

cher la puissance mesurée par la sonde.

FIG. 2. Dispositif de mesure de la densité de flux magnétique.

Ce dispositif expérimental permet l’évaluation de la densité
de flux magnétique autour du coupleur magnétique, afin de vali-
der la consistance entre le modèle et l’expérimentation. La pre-
mière étape consiste à évaluer cette concordance sur un plan. Le
plan de mesure considéré est celui représenté à la figure 3.
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Les mesures sont prises tous les 3,5 cm le long de l’axe des x
et tous les 2,6 cm le long de l’axe des y. En utilisant le dispositif
expérimental décrit précédemment, les cartographies suivantes
sont obtenues.



FIG. 3. Composante Bz de l’amplitude de l’induction magnétique calculée et
mesurée à 15 cm du coupleur magnétique.

La tendance générale montre une bonne concordance entre
le modèle et les mesures, avec un pic d’induction au centre du
coupleur magnétique qui diminue progressivement vers l’exté-
rieur. Ensuite, il peut être judicieux de l’évaluer le long d’une
ligne au dessus du coupleur magnétique, la ligne considérée est
schématisée à la figure 4.

d = 10 cm

FIG. 4. Ligne de mesure de la densité de flux magnétique

Les résultats de calcul et de mesure sont superposés dans la
Figure 5. Les mesures ont été effectuées avec une résolution
d’une mesure par centimètre.

FIG. 5. Amplitude de la composante Bz de l’induction magnétique obtenue
par calcul et mesure à 10 cm du coupleur magnétique.

L’allure des deux courbes est globalement satisfaisante,
confirmant ainsi la validité du modèle.

3. MODÉLISATION DE L’IMPACT SUR UN STIMULA-
TEUR CARDIAQUE

La source de rayonnement étant entièrement caractérisée,
l’étape suivante consiste à modéliser le stimulateur cardiaque,
qui sera soumis à la source de rayonnement ainsi définie.

3.1. Modélisation du stimulateur cardiaque

Un stimulateur cardiaque est un dispositif médical utilisé
pour réguler le rythme cardiaque. Il se compose d’un généra-
teur d’impulsions et de sondes qui délivrent des impulsions tout
en surveillant l’activité cardiaque (figure 6).

FIG. 6. Illustration de stimulateur cardiaque [10]

Pour étudier les interactions entre les champs électromagné-
tiques en présence et un stimulateur cardiaque, il est nécessaire
de modéliser précisément les composants du dispositif, notam-
ment le boîtier en titane. Les sondes sont essentiellement des
câbles coaxiaux, avec un noyau en platine, une isolation en po-
lyuréthane entre les deux conducteurs, un conducteur extérieur
en platine, et l’isolation extérieure est généralement en poly-
uréthane, comme décrit dans [11]. De plus, pour dimensionner
correctement la sonde, il est nécessaire de prendre en compte
la surface inductive maximale recommandée dans la norme NF
EN 50527-2-1 [12], qui est d’environ 225 cm2. Étant donné que
la surface inductive d’une sonde unipolaire est semi-circulaire,
cela correspond à un rayon de sonde d’environ 8,46 cm. Les
dimensions déterminées à partir de ces considérations sont résu-
mées dans le tableau 3.

Composant Paramètre Valeur (mm)
Boîtier Largeur 50

Hauteur 40
Profondeur 6

Sonde Rayon demi-cercle 84,6
Rayon de l’âme 0,4
Rayon du blindage 0,8
Rayon du conducteur 1
Rayon de l’isolation extérieure 1,4

TABLEAU 3. Dimensions du stimulateur cardiaque pour les deux sondes

Afin de représenter l’environnement humain, un réservoir de
solution saline de dimensions 34×36×5 cm3, avec une conduc-
tivité de 0,2 S/m, est utilisé pour simuler les propriétés cor-
porelles moyennes, conformément à [13]. Le stimulateur car-
diaque est positionné au dessus du coupleur magnétique, de ma-
nière à obtenir les niveaux de champ les plus importants, per-
mettant ainsi d’évaluer les effets des champs rayonnés sur le
stimulateur cardiaque, comme le montre la figure 7.

Stimulateur
cardiaque

Bac de solution
saline

Ferrite

Bobine

FIG. 7. Stimulateur cardiaque dans une solution saline soumis aux champs
magnétiques émis par le coupleur magnétique



3.2. Tensions induites calculées

Une implantation de stimulateur cardiaque peut être considé-
rée comme une boucle de circuit ouvert dans un champ ma-
gnétique.

FIG. 8. Boîtier et sonde reliée au cœur, formant une boucle [8]

Ainsi, la tension induite Vind entre les deux extrémités d’une
boucle ouverte dans un champ uniforme est

Vind = −
∫
s

dB

dt
ds Donc, Vind = −2iπf

∫∫
B · dS

où Vind est la tension induite (V), f est la fréquence (Hz), S est
la surface de la boucle (m2). D’autre part, comme B = rot ×
A, on peut ajouter que Vind = −2iπf

∮
A · dl en considérant

le potentiel vecteur magnétique A. Avec le système maintenant
entièrement défini et tous les paramètres établis, l’étape suivante
consiste à évaluer les tensions induites dans les différentes zones
définies, en utilisant les deux formulations du flux : l’intégrale
linéique et surfacique.

TABLEAU 4. Valeurs des tensions induites obtenues pour une sonde de
stimulateur cardiaque exposé au modèle du coupleur magnétique

Sonde Intégration linéaire (mV) Intégration de surface (mV) Erreur

V = −2iπf0
∮
C A · dl V = −2iπf0

∫∫
B · dS relative

Unipolaire 29,31 31,42 7%

Bipolaire 4,02 3,83 5%

L’erreur relative entre les résultats obtenus par ces différentes
méthodes est inférieure à 10 %, cette erreur reste acceptable,
avec des valeurs de tension induite dans la plage des dizaines
de millivolts. Les normes NF EN 50527-2-1 [12], ISO 14117
[14] et NF EN ISO 19363 [15] recommandent une valeur maxi-
male de tension induite de 180,31 mV RMS à 85 kHz, ce qui
est respecté ici. Ces faibles valeurs de tension induite sont prin-
cipalement dues au fait que le courant injecté dans la source
de rayonnement n’est pas représentatif d’un système réel. Dans
les étapes suivantes, des valeurs de courant plus représentatives
seront utilisées pour simuler un système de recharge inductive
pour véhicules électriques plus réaliste.

4. CONCLUSIONS
Cette étude a conduit au développement d’un modèle initial

permettant de calculer le champ magnétique autour d’un cou-
pleur magnétique et son impact sur un pacemaker. Le modèle a
été confronté aux mesures expérimentales au niveau de la source
de rayonnement, permettant de confirmer sa validité pour simu-
ler la distribution du champ électromagnétique.

Dans son état actuel, le modèle offre déjà des premiers élé-
ments de compréhension sur le comportement des sondes de pa-
cemaker lorsqu’elles sont exposées à de tels champs, les valeurs
de tension induite simulées restant largement en dessous des li-
mites fixées par les normes de sécurité en vigueur. Bien qu’une
valeur de courant faible par rapport aux courants circulant dans
les systèmes de TESC ait été utilisée à ce stade, cette approche
constitue une base pour des simulations plus réalistes impliquant
des valeurs de courant représentatives des systèmes de recharge
inductive réels.

Les travaux futurs porteront sur le développement d’un banc
d’essai expérimental permettant de mesurer directement les ten-
sions induites dans le cas des sondes unipolaires et bipolaires.
Une fois le modèle entièrement validé, il sera possible de réali-
ser des évaluations plus complètes de l’immunité électromagné-
tique dans des scénarios d’exposition réalistes, notamment sur
le banc de recharge par induction du GeePs, fonctionnant à des
puissances de 2 kW. Ces essais tiendront compte de multiples
variables réelles, notamment la géométrie des sondes (unipo-
laires ou bipolaires), la posture du patient et l’orientation spa-
tiale de l’implant par rapport à la source de champ.

En définitive, la méthodologie développée dans cette étude
pourra être étendue à un plus large éventail de dispositifs médi-
caux implantables actifs (DMIA), incluant les neurostimulateurs
et les défibrillateurs automatiques implantables (DAI).
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