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Présenté et soutenu publiquement le (21/06/2018)

Composition du Jury :

Président M .Hicham BOUSBIA-SALAH, MCA ENP
Promoteur Mme .Rachida TOUHAMI, Pr USTHB
Examinateur M .Rachid ZERGUI, MAT ENP

ENP 2018





REPUBLIQUE ALGERIENNE DEMOCRATIQUE ET POPULAIRE
Ministère de l’Enseignement Supérieur et de la Recherche Scientifique

Ecole Nationale Polytechnique

D

´

epartement d’

´

Electronique
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disponibilités ainsi que pour l’ensemble des conseils prodigués au cours de ce projet.
Je souhaiterais également, remercier vivement le président du jury Monsieur S.H. BOUS-
BIA et mon examinateur Monsieur R.ZERGUI pour l’honneur qu’ils me font de juger
mon travail.

J’adresse mes plus profonds remerciements pour ma famille : ma chère mère, mon cher
et défunt père, mes grandes soeurs Sabrina et Latifa et mes grands frères Mohamed et
Redhouane qui ont cru en moi et m’ont soutenu tout au long de mon parcours.
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 ملخص

تـعد تـكنولـوجـیا اتـصالات جـسم الإنـسان HBC طـریـقة مـوثـوقـة لـنقل الـمعلومـات بـین الأجھـزة الإلـكترونـیة المحـمولـة. حـیث یسـتخدم 
HBC السـطح والجـزء الـداخـلي مـن جـسم الإنـسان كـوسـیلة لـنقل الإشـارات ، أي أنـھ بـمثابـة حـامـلة مـادیـة واعـدة لشـبكة مـنطقة الجسـد 

BAN.ھو یقدم طریقة مبتكرة لنقل البیانات ، والتي یتطلب إرسالھا تداخلات بسیطة ووصلة بیانات موثوقة. 
 یتمتع HBC بالعدید من المزایا مثل : انخفاض استھلاك الطاقة، والتكوین على المدى القصیر، وھو مثالي للمجال الصحي. 

 لـذلـك مـن الـضروري نشـر نـظام HBC لـضمان أداء اتـصال جـید. وفـي ھـذا الـصدد، تجُـرى دراسـات مـختلفة بـشأن مـسائـل مـھمة تـتعلق 
بنقل بیانات HBC مثل خصائص الإشارة ونموذج انتشارھا وكذلك أداء الاتصالات واعتبارات تجریبیة. 

       
.HBC,  BAN , الكلمات الدالة : توصیف القناة , توصیل بالسعة ، توصیل كلفاني  

Abstract 

Human Body Communication (HBC) technology is a new way of secure transmission information 
between portable electronic devices. HBC uses the surface and interior of the human body as a 
means of signal transmission, that is, it serves as a promising physical carrier for the Body Area 
Network (BAN). It offers an advanced and original method for transferring data, the transmission of 
which requires a low interference and a reliability of transmission. HBC has many advantages, such 
as low energy consumption, short-term configuration, which is ideal for the health field. Therefore, 
the deployment of the HBC system ensuring good communication performance is necessary. In this 
regard, different studies are conducted on important issues related to HBC transmission such as 
channel characteristics, the performance of communication and signal propagation model. 

Key words: Canal characterization, HBC, BAN, Capacitive Coupling, Galvanic Coupling. 

Résumé 

La technologie Human Body Communication (HBC) est un moyen sûr de transmission 
d’informations entre les appareils électroniques portables. L’HBC utilise la surface et l’intérieur du 
corps humain comme moyen de transmission du signal, c’est-à-dire, il sert de support physique 
prometteur pour le Body Area Network (BAN). Il offre une méthode innovante pour le transfert de 
données dont la transmission nécessite peu d'interférences et une liaison de données fiable. L’HBC 
possede de nombreux avantages, tels qu’une faible consommation d'énergie, une configuration de 
courte durée, ce qui convient parfaitement au domaine de la santé. Par conséquent, le déploiement 
du système HBC assurant de bonnes performances de communication est nécessaire. À cet égard, 
differentes études sont menées sur les questions importantes liées à la transmission de données HBC 
tels que les caractéristiques du canal, le modèle de propagation du signal, la performance de 
communication et les considérations expérimentales. 

Mots clés: Caractérisation Canal, HBC, BAN, Couplage capacitif, Couplage galvanique. 
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quence, pour plusieurs longueurs de canal (5, 10, 15, 20 et 130 cm). . . . . 79
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4.20 Modèle cylindrique du phantom, (a) vue de perspective, (b) vue découpée. 94

8



Liste des tableaux

1.1 Récapitulatif des paramètres caractéristiques du phantom. . . . . . . . . . 21
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Introduction Générale

Le domaine du biomédical suscite un intérêt grandissant en vue des facilités médicales
qu’il peut procurer. Nous assistons dans les dernières années à une véritable accéléra-
tion et expansion des outils utilisés et cela lors de l’acquisition de données, le traitement
d’images ou lors de la détection de certaines pathologies. Le but recherché est de surpasser
les limites des appareils et techniques de diagnostic actuelles. La communication sans fil
n’en fait pas exception, en vue de l’intérêt grandissant pour la surveillance continue et
la communication à distance qui a connu au cours des dernières décennies une évolution
remarquable dans tous les domaines confondus.

Le paradigme actuel en matière de soins de santé est la notion de surveillance continue
et à distance des patients, à l’aide d’un réseau de capteurs sans fil. Ces derniers évitent le
recours à un système de santé manuel ou auto-administré et permettent aux utilisateurs
de prendre en charge leurs troubles de santé. La technologie Body area Network (BAN)
prévoit des capteurs permettant une surveillance permanente des paramètres de santé et
agissant pour prévenir l’apparition d’événements critiques pour la santé. C’est ainsi que
la nécessité du Human Body Communication (HBC) a vu son intérêt accroitre dans le
domaine médical.

L’HBC est une technologie sans fil prometteuse pour BAN, il représente une nou-
velle facette de la communication de données qui utilise généralement une partie du corps
humain comme support de transmission. HBC permet d’établir des communications adap-
tées au domaine et aux exigences d’ordre médical et cherche à promouvoir une surveillance
constante et continue des patients atteints de maladies chroniques et ou à risque.

Dans ce rapport, nous nous intéresserons en premier lieu aux méthodes d’induction du
signal électrique afin d’e↵ectuer une communication HBC, à savoir le couplage capacitif
et le couplage galvanique. La transmission du signal permettra par la suite d’identifier les
caractéristiques du corps humain en tant que canal de transmission. En second lieu, nous
étudierons le comportement du champ électrique et de la densité de courant à l’intérieur
du canal humain et à sa proximité. Nous identifierons les tissus et paramètres intervenant
lors de l’établissement d’une communication HBC.

Le présent mémoire est structuré en 4 chapitres, le premier chapitre a pour but de
définir l’Humain Body Communication, l’origine de sa création, les méthodes et modèles
permettant de le déployer, ses domaines d’applications ainsi que les résultats déjà atteint.
Le second chapitre, traite des caractéristiques biologiques du corps humain permettant
d’exploiter la technologie HBC et sa modélisation en tant que canal de transmission, ainsi
que les méthodes de résolution numérique. Le troisième chapitre présente les résultats
obtenus lors des mesures in vivo pour plusieurs configurations et pour deux types de
couplages, incluant le matériel utilisé pour chaque configuration. Le dernier chapitre pré-
sente les résultats de simulations pour le couplage capacitif sur deux types de Phantom
et quatre types d’antennes. On exposera le paramètre de transmission et les résultats de
distribution du champ électrique et de la densité de courant dans les tissus humains.
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Chapitre 1

Généralités sur le Human Body
Communication

1.1 Introduction

Actuellement, le human body communication est une alternative pour la communica-
tion sans fil adapté au body area networks BAN. L’HBC trouve toute son utilité dans
la surveillance permanente suite au développement d’un réseau de capteurs afin d’o↵rir
aux médecins et aux patients un accès avancé à l’information clinique et une surveillance
permanente des signes vitaux tels que l’électrocardiogramme (ECG), la température cor-
porelle, la pression artérielle ou encore l’électroencéphalographie (EEG) avec un réel but
d’exploiter des capteurs plus performants et ciblés, et enfin réaliser une surveillance à long
terme et à temps réel.

L’utilisation du BAN nous permet de se défaire des capteurs connectés par fil aux
terminaux médicaux. Cela permettra d’une part, une liberté de mobilité et une surveillance
continue et à temps réel pour les patients, d’autre part, elle permet de traiter un nombre
plus grand de patients qui n’occuperont plus les locaux des hôpitaux cédant ainsi la place
à des cas plus risqués.

1.2 Principe du Body Area Networks

Le principe de fonctionnement du BAN sans fil (WBAN) consiste à la création d’un
réseau qui fonctionne à proximité, à la surface ou bien à l’intérieur du corps humain,
à l’aide de méthodes de communication sans fil à courte portée à faible puissance et
extrêmement fiable dans la zone environnante du corps humain, supportant une vaste
gamme de débits pour di↵érentes applications [2]. Il existe plusieurs catégories de BAN,
mais le principe de fonctionnement reste globalement identique. le réseau de surface sert
principalement à la connexion de plusieurs capteurs, ces derniers peuvent être des capteurs
collés à la surface de la peau ou bien incrustés à l’intérieur du corps humain. Ils peuvent
également être des dispositifs attachés au corps ou à proximité de celui-ci sur une distance
inférieure ou égale à deux mètres. L’ensemble des capteurs situés un peu partout dans le
corps auront pour but de transmettre les informations du corps à un réseau externe, e.g :
réseau d’un hôpital.
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Figure 1.1 – Principe de fonctionnement du BAN.

Bien que la tendance du BAN couvre généralement le domaine médical, il existe plu-
sieurs catégories [3] où l’exploitation du BAN devient de plus en plus populaire. Il permet
des mesures et une transmission continues des signaux vitaux ou des données physiolo-
giques du corps afin de faciliter la surveillance à distance et de répondre au service de
soins, de l’assistance aux personnes handicapées, de l’interaction corporelle et du diver-
tissement. La figure 1.1 illustre les di↵érents domaines d’utilisation du BAN.

La norme IEEE 802.15.6 est une norme internationale qui prend en charge le réseau
sans fil WBAN, qui correspond aux normes internationales pour la communication sans
fil, à temps réel, à faible puissance et à courte portée dans le domaine médical. Il a été
mis au point pour standardiser les couches physiques (PHY) et la couche liaison via le
contrôle d’accès au support (MAC) pour les BAN sans fil. La mise au point d’un réseau
tel que le BAN est sollicitée par l’industrie médicale qui est de plus en plus attirée vers
des solutions digitalisées.

La norme IEEE 802.15.6 prend en charge trois (03) couches physiques (PHY) à savoir :
Narrowband (NB), Ultra-wideband (UWB) et les couches de Human Body Communica-
tion (HBC).
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Figure 1.2 – Les di↵érentes catégories d’applications du BAN.

1.3 Human Body Communication

Human Body communication est une nouvelle technique de communication sans fil
qui utilise le corps humain comme un support de transmission pour un signal électrique,
laissant ainsi le corps devenir un composant de la chaine de transmission. Il a été crée afin
de contrer l’inconvénient des communications RF dans le cadre d’un réseau BAN.

Les communications de données sans fil basées sur la radiofréquence (RF) ont été
développées avec succès en utilisant des protocoles populaires tels que Bluetooth, Zigbee
et ANT 1 [4], mais le principal inconvénient qu’a la communication RF réside dans sa
grande consommation d’énergie rendant ainsi l’acquisition de données limitées dans le
temps. Il est important de se rappeler que pour une application médicale certains critères
sont importants à respecter lors de la communication :

• La consommation d’énergie doit être la plus faible possible ;

• Le signal de transmission ne doit pas interférer avec les signaux vitaux du corps
humain ;

• La communication doit être en temps réel ;

1. Protocole de communication HF
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• Les capteurs doivent être légers et non encombrants ;

• Le débit d’information échangé doit être plus ou moins élevé ;

• La puissance des dispositifs doit être faible ;

Nous avons illustré dans la figure 1.1 un exemple du fonctionnement du BAN, les
capteurs communiquent individuellement et indépendamment les uns des autres avec les
terminaux médicaux. La communication HBC permet de relier entre ces capteurs et ainsi
créer un réseau de communication interne ou à proximité du corps humain. Chaque capteur
est interconnecté et peut agir comme un relais pour les autres en cas de faible transmission
entre le lien central et un capteur distant, la portée du HBC est limitée au corps humain,
c’est pour cela que le récepteur doit toujours être placé à courte distance de l’émetteur.
L’ensemble des données collectées par le réseau de capteurs convergent vers un dispositif
central connecté aux terminaux médicaux via une communication RF. La communication
RF permet d’envoyer et d’enregistrer les données instantanément grâce à un point d’accès
sans fil. Elles seront par la suite consultables via un ordinateur ou un portable du patient
ou bien chez son médecin traitant. La figure 1.3 résume le principe de fonctionnement de
l’HBC [5].

Figure 1.3 – Aperçu général sur le fonctionnement du HBC.

Techniquement, l’HBC est basé sur le couplage en champ proche, de telle sorte qu’une
grande partie du signal est confinée à l’intérieur ou à la surface du corps humain, et c’est
là tout l’intérêt de l’HBC [6], puisqu’une communication confinée au corps humain émet
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moins de radiations dans l’espace ce qui la rend très e�cace et adapté aux communica-
tions basses fréquences et aux signaux de faible puissance.

1.4 Travaux réalisés

La communication human body est l’utilisation du corps humain comme moyen de
transmission et pouvoir l’intégrer comme composant dans un système de transmission.
Pour cela nous devons connaitre avec détails les caractéristiques du corps humain (sup-
port physique du canal) et l‘influence de ses tissus sur la transmission du signal électrique.

Cependant, nos connaissances des influences du tissu humain sur la transmission du
signal électrique sont très peu accrues, malgré le fait que plusieurs chercheurs ont prouvé
la faisabilité de la transmission. Cela revient en majeure partie à la di�culté de réaliser
un modèle fixe des tissus humains qui sont très variables d’un individu à l’autre, mais
également sur la même personne (changement de corpulence).

Malgré cette di�culté, plusieurs dispositifs e�caces ont vu le jour et ont réussi à com-
bler les faibles connaissances sur le comportement du canal d’une part et à améliorer la
robustesse et le débit du signal traversant le support d’autre part. Ces dispositifs sont
basés sur diverses recherches, les plus connues sont Wegmüller et al. [11 - 12] qui ont
e↵ectué une communication IBC avec le couplage galvanique. Ils ont évalué l’atténuation
du signal sur une gamme de fréquence 10 kHz à 1 MHz, en injectant un signal sinusöıdal
à l’aide d’un émetteur et d’un récepteur optiquement isolés, les résultats obtenus pour la
meilleure transmission ont été réalisés sur le thorax avec un rapport signal-bruit typique de
20 dB, tandis que l’atténuation augmentait le long des extrémités. Ils ont mesuré l’impact
de la structure du corps, des paramètres physiologiques, de la géométrie et de l’humidité
sur la transmission [9]. Idem pour Ruiz et al. [13] qui ont mesuré les caractéristiques de
transmission avec un couplage capacitive dans la gamme de fréquences de 1 MHz à 3
GHz. où ils ont trouvé que l’atténuation du signal du canal augmente lorsque la fréquence
augmente, mais pour des raisons matérielles, le signal reçu est renforcé par rapport à
une communication HBC réelle. Dans la même perspective, Cho et al. [14] à l’aide d’un
couplage capacitive sur la gamme de fréquences allant de 100 kHz à 150 MHz découvrent
qu’au dessous de 4 MHz, le canal du corps agit comme un filtre passe-haut et qu’il est
approximativement déterministe. Au-delà de 10 MHz et en particulier aux plus grandes
distances émetteur-récepteur, le couplage capacitive entre le corps et la masse externe
devient plus important puisque l’e↵et d’antenne corporelle augmente, ce qui induit une
perte de signal plus importante. Xu et al. [15] ont quant à eux mesuré les caractéristiques
des canaux HBC de 1 MHz à 1 GHz en utilisant un analyseur de réseau vectoriel. Leurs
mesures ont montré que le canal HBC a un profil passe bande avec une fréquence centrale
autour de 42 MHz.

On constate aisément des résultats exposés que la caractéristique du canal humain dé-
pend fortement de di↵érents paramètres internes et externes, tel que, l’environnement de
travail, la composition du tissu humain et sa morphologie, le type d’antenne utilisé, leurs
tailles et leurs orientations, la plage de fréquence choisie, la position et les mouvements
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e↵ectués par le sujet et bien d’autres paramètres.

Nous allons donc au cours de notre travail e↵ectuer des essais et des simulations sur le
corps humain à l’aide d’antenne, c’est-à-dire que nos émetteurs et récepteurs ne seront que
de simples antennes, sans aucun codage ou modulation. Cela nous permettra d’induire le
courant électrique dans le tissu humain pour ensuite analysé sa réponse et extraire ses
caractéristiques.

1.5 Méthodes de couplage

L’HBC repose principalement sur les deux techniques suivantes :

• Le couplage capacitive ;

• Le couplage galvanique ;

Ces méthodes permettant d’interagir avec les processus biologiques où le corps humain
se comporte comme un canal de communication. La di↵érence entre les deux méthodes
consiste globalement sur le couplage du signal. C’est-à-dire le signal induit est soit contrôlé
à l’aide d’un potentiel électrique ou simplement à l’aide d’un courant électrique.

1.5.1 Couplage Capacitive

Le premier à avoir essayé d’étudier cette technique de communication par champ élec-
trique était T. G. Zimmerman [8 - 9], dans son étude sur Personal area network (PAN)
et les champs proches pour l’intra body communication.

Il a exploité lors de ses travaux, la capacité du corps humain à être couplé avec le
champ proche et son environnement pour en faire un canal de transmission sécurisé et
fiable. Dans l’approche du couplage capacitive, le signal électrique induit est contrôlé par
un potentiel électrique, et le chemin de retour du signal émis vers électrodes de masse du
récepteur est fermé à travers l’environnement, c’est à dire, le corps agit comme un conduc-
teur avec le sol comme voie de retour. Lors de la réception, une di↵érence de potentiel
est détectée entre l’électrode du récepteur et la terre (l’environnement essentiellement la
terre).

Techniquement, il su�t de mettre les électrodes qui induisent et captent le signal élec-
trique en contact avec la surface de la peau et les électrodes de masse à l’air libre pour que
le couplage capacitive soit mis en place. On peut également le réaliser à l’aide d’antennes
patch puisque leurs masses (GND) se situent au dos du patch conducteur et sont donc à
l’air libre ( le but étant de ne pas mettre en contact la masse avec la surface de la peau).

La principale caractéristique de cette technique de communication électrique à champ
proche est sa capacité à diminuer l’émission du champ électrique et son rayonnement dans
l’espace, ce qui nous mène à réduire les interférences mutuelles entre le champ libre et
le corps humain et permet une connexion intuitive par communication tactile puisque le
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signal se propage sur la surface corporelle. Par conséquent, le niveau du signal reçu et sa
qualité seront fortement a↵ectés par l’orientation de l’émetteur par rapport au récepteur,
du nombre d’électrodes de masse qui seront connectés au corps, de la taille du plan de
masse du récepteur et enfin de l’environnement dans lequel évolue le corps.

Figure 1.4 – Principe du couplage capacitive dans un PAN [8].

1.5.2 Couplage Galvanique

Dans l’approche du couplage galvanique, le signal induit est contrôlé par un courant
alternatif (ou un potentiel). Le courant traverse le corps humain à travers des liquides
ioniques ce qui nous oblige à mettre l’ensemble des électrodes en contact direct avec la
peau du sujet.

Son principe est simple, il su�t de coupler un courant électrique alternatif di↵érentiel
dans le corps humain permettant ainsi la suppression du retour à la terre. Dans cette
approche les deux électrodes du coupleur et détecteur seront directement liées au corps.
Le processus consiste à injecter en premier temps un courant primaire, ce dernier se
déplace entre les deux électrodes du coupleur ( les électrodes d’émission), et un courant
secondaire beaucoup plus faible traverse le corps humain pour créer une di↵érence de
potentiel ( alternative ) entre les électrodes du récepteur. Dans cette approche le support
de l’information n’est plus la surface de la peau, mais ça sera les ions présents dans
les fluides ioniques du corps humain. La réalisation expérimentale est tout aussi simple,
puisqu’elle consiste à l’utilisation de deux électrodes au niveau de l’émetteur et deux autres
au niveau du récepteur, la seule di↵érence entre la réalisation capacitive et galvanique
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consiste dans le contact de la terre avec la peau pour le galvanique et à l’air pour le
capacitive. La figure 1.5 résume le concept du couplage.

Figure 1.5 – Principe du couplage galvanique.

L’utilisation du couplage galvanique est régi essentiellement par les paramètres diélec-
triques du corps humain. Puisqu’il exploite les fluides ioniques du corps humain comme
un support de transmission contrairement au couplage capacitive qui se propage sur la
surface de la peau (principalement à l’extérieur du corps). Cette particularité rend le cou-
plage galvanique fiable et hautement sécurisé. Cela dit, il rencontre quelques problèmes
lorsqu’il s’agit de transmission haut débit, c’est pour cela que divers études travaillent sur
la création d’un transmetteur récepteur adéquat afin d’avoir le débit désiré.

1.6 Comparaison entre le couplage Galvanique et ca-

pacitif

Les méthodes de couplage expliqués précédemment, présentent des caractéristiques
di↵érentes, mais restent néanmoins appropriées lors d’un couplage en basse fréquence et
pour des applications identiques. Bien que dans la littérature l’utilisation du couplage
capacitive est le plus en vogue et dans lequel un grand débit a été atteint, cela ne fait pas
de lui un modèle sans inconvénient.

Il faut savoir que le modèle capacitif possède une multitude d’inconvénients, le plus
évident étant celui du chemin de retour du signal qui doit être impérativement guidé, la
conduction vers le sol est obligatoire si on désire une transmission sur le corps. Le se-
cond inconvénient, consiste dans la propagation du signal électrique, comme nous l’avons
précisé précédemment, c’est à la surface de la peau que le signal se propage, parce que
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le signal est distribué comme une onde surfacique. On ne peut pas parler proprement
d’intra-body, puisqu’il y a une très faible pénétration du signal dans le corps humain. Le
canal de transmission dominant n’est pas à l’intérieur du corps, mais à sa surface.

D’autre inconvénients de type expérimental, on prendra en exemple les antennes utili-
sées pour le couplage capacitive qui peuvent être sources de rayonnement et de parasites
multiples. Il y a aussi les ambigüıtés sur le choix de la plage de fréquence utilisée, car nous
le savons bien, le rayonnement dans l’espace sera d’autant plus grand que la fréquence
porteuse est élevée.

Il est évident maintenant que le plus grand inconvénient du couplage capacitive est
sa forte dépendance à l’environnement. Contrairement au couplage galvanique qui réduit
cette dépendance tout en restant influençable par les propriétés diélectriques du tissu hu-
main et par conséquent l’ensemble des éléments physiques et physiologiques.

Bien que les inconvénients du couplage capacitive sont notables, il n’en demeure pas
moins un bon moyen de couplage. Comparé au couplage galvanique, le couplage capacitive
possède un gain plus élevé et une gamme de fréquences de fonctionnement relativement
plus large variant entre 1 et 100 MHz, ce qui permet de générer un débit élevé de trans-
mission de données. Par conséquent, le couplage capacitive représente l’un des sujets de
recherche les plus actifs dans le domaine du human body communication HBC, et plus
précisément dans la modélisation des canaux, la mesure, l’analyse des principes physiques
et le développement de prototypes [10].

Le Tableau 1.1 a�che l’ensemble des caractéristiques recueillies et qui di↵érencient
entre de couplage capacitive et galvanique.
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Couplage Capacitive Couplage Galvanique

Champ électrique induit et contrôlé par
un potentiel électrique.

Les ondes électromagnétiques induites
par un courant électrique alternatif.

Seules les électrodes de transmission et
de réception sont attachées au corps, les
électrodes de terre (GND) sont à l’air
libre.

L’ensemble des électrodes de transmis-
sions et de réceptions sont attachées au
corps humain (électrodes d’excitation
et GND).

L’utilisation d’un retour à la terre
comme référence est obligatoire.

Suppression du retour à la terre.

Le canal de transmission du signal do-
minant est l’environnement.

Le canal de transmission du signal do-
minant est le tissu humain.

Débit de transmission du canal très
élevé (Fréquence de fonctionnement
plus élevée par rapport au couplage gal-
vanique).

Débit de transmission du canal faible.

Le corps humain est modélisé comme
un conducteur parfait.

Le corps humain est modélisé comme
un guide d’onde.

Qualité du signal influencée par l’envi-
ronnement autour du corps.

Qualité du signal influencée par les pro-
priétés diélectriques du tissu humain.

Interférences provenant des dispositifs
environnants ( possibilité de couplage
capacitive avec le dispositif d’IBC).

Sensible à l’emplacement du corps en
raison de la dépendance à la distance
entre les électrodes et leurs orientation
le long du corps.

Ne nécessite pas un contact direct avec
le corps humain,fonctionne à proximité.

Contact direct avec le corps humain
primordial. Capteurs sur le corps ou im-
plantés.

Consommation d’énergie faible. Consommation d’énergie relativement
importante.

Table 1.1 – Récapitulatif des paramètres caractéristiques du phantom.
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1.7 Les Caractéristiques du canal HBC et paramètres

de transmission

Les modèles de propagation du signal sont intimement liés à la caractéristique du ca-
nal, ces modèles permettent généralement à sélectionner les paramètres de transmission
appropriés, tels que la bande de fréquence et les techniques de modulation.

Par définition, un système de transmission permet de transformer un signal électrique
émis en Tx noté e(t), en un signal électrique reçu en Rx noté s(t) par l’intermédiaire d’un
support. Le canal de propagation correspond au support qui transforme le signal e(t) en
signal s(t), dans le HBC, le canal correspond au corps humain.

Il convient de faire la distinction entre le canal de propagation qui représente les trans-
formations du signal électrique lors de sa propagation sur le canal isolé à savoir le bras
humain pris seul et le canal de transmission, qui inclut également le rayonnement des
antennes utilisées (corps humain et les capteurs de transmission). Pour connâıtre les ca-
ractéristiques d’un canal de propagation, on analyse l’ensemble des réponses de ce canal
à une excitation qu’on note e(t). La réponse à ce signal d’excitation présente un certain
nombre de paramètres qui décrivent et informe sur les di↵érents aspects du canal.

A partir des principaux résultats des modèles de propagation du signal présent dans
la littérature, le gain du canal est généralement analysé. Le canal se comporte généra-
lement comme un filtre passe-bande [33] ou un filtre passe-haut [34 - 35]. En outre, les
caractéristiques de canal dans le comportement du corps statique (immobilité) et dyna-
mique (mouvement) sont importantes. Ceci est dû au fait que le système HBC permet
aux médecins d’accéder aux données physiologiques sans interrompre la vie quotidienne
des patients, dans laquelle le corps humain bouge et a�che des gestes di↵érents (comme
marcher, boire. . .), ce qui devrait a↵ecter la transmission de données.

Des résultats expérimentaux, il a été constaté que le comportement du corps comme
la marche, la position assise et debout, a peu d’e↵et sur le canal [6 - 32]. Le comportement
articulaire, tel que la flexion ou l’extension de l’articulation, peut entrâıner une variation
du gain de 2 à 5 dB, tandis que la phase est peu a↵ectée [30]. Cependant, les autres carac-
téristiques des canaux, telles que la phase, la linéarité du canal et le bruit dans le canal,
sont peu discutées. Néanmoins, le bruit dans le canal est supposé provenir principalement
des composants électroniques et de l’interface électrode-peau, qui sont supposés suivre la
propriété de bruit blanc gaussien additif (AWGN) [31].

Les paramètres de transmission qui obtiennent les meilleures performances, tels que
la fréquence porteuse et la méthode de modulation sont sélectionnés selon les résultats
empiriques obtenus [31]. Par exemple dans [8], la fréquence porteuse et la bande passante
ont été déterminées selon la réponse du corps au signal d’excitation. Il a été suggéré que
10 MHz soit la fréquence porteuse appropriée en raison de son gain de canal maximal.
De même dans [36], la plage de fréquence appropriée de 200 MHz à 600 MHz pour la
transmission a été déterminée en fonction de la plus faible perte de trajet. Egalement
dans [5], une fréquence porteuse de 256 kHz et une bande passante de 100 kHz ont été

22



choisies.

1.8 Dispositif de réalisation de couplage

En vue d’exploiter au mieux le corps humain comme un support de transmission, il
est nécessaire de développer des émetteurs-récepteurs qui soient adaptés à l’application
d’utilisation et au modèle de couplage choisie pour la transmission de notre signal élec-
trique.

T. G. Zimmerman [8] a été le premier à réaliser lors de son travail sur le Personal Area
Network (PAN), au Massachusetts Institute of Technology (MIT) en 1995. Il a mis au
point un modèle de transmetteur PAN qui a été par la suite repris par plusieurs autres
chercheurs dans le cadre d’amélioration du couplage capacitive. L’émetteur-récepteur du
PAN est composé de deux unités, la première étant l’unité de transmission et la seconde
l’unité de réception. Chaque unité est composée de deux électrodes, l’une émettrice de
signal et la seconde représente le GND.

Le but d’un tel dispositif est de réaliser en premier lieu des communications robustes
contre les interférences externes, mais ça permettra également d’immuniser le signal contre
les attaques sur la confidentialité des données transmises le long du canal. En second lieu,
ça permet d’améliorer le taux de débit échangé sur le canal de transmission, une opération
qui revient à utiliser un signal analogique pour véhiculer l’information numérique

Par conséquent, le dispositif est utilisé pour optimiser les dépendances du signal aux
caractéristiques physiques du support de transmission à travers des di↵érentes techniques
de transmission utilisées. C’est pour cela que plusieurs modèles basés sur celui de Zim-
merman ont été mis au point et permettant de répondre aux di↵érents défis demeurant
encore d’actualité pour un déploiement optimal de la technologie HBC. Parmi les défis les
plus intéressants pour la communication HBC sont : l’utilisation à long terme du dispositif
dans le corps humain, l’optimisation de la communication par des modèles plus réalistes,
l’amélioration du débit de transmission, l’envoi instantané du signal aux terminaux médi-
caux en temps réel, outrepasser l’influence des caractéristiques anthropométriques et celle
des mouvements du sujet sur la performance de transmission, la standardisation des com-
munications et enfin le développement de prototypes miniaturisés et économes en énergie
tout en gardant un débit de données accru. Les Figure 1.6 et Figure 1.7 représentent le
dispositif de transmission élaboré par T. G. Zimmerman [8] pour le couplage capacitive
et galvanique respectivement.
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Figure 1.6 – Diapositive de transmission pour le couplage capacitive [8].

Figure 1.7 – Diapositive de transmission pour le couplage galvanique [8].
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1.9 Exemples d’application pour l’HBC

Plusieurs recherches ont été menées afin de mettre au point le système WBAN et HBC,
les plus populaires étant dans le domaine médical. Comme vu précédemment, un réseau
de capteurs est déployé sur le corps, ces capteurs peuvent être sur les vêtements, collés
sur la peau ou bien implantés à l’intérieur du corps humain. Ils ont pour but de mesurer
constamment les signaux vitaux de la personne, entre autres, la température, la pression
artérielle, l’ECG et l’EEG, la fréquence respiratoire et cardiaque etc.

Les applications réalisées ne s’arrêtent pas à la surveillance constante, mais travaillent
également à administrer des médicaments. Les médicaments peut être administré à des
moments prédéterminés par le médecin, peuvent être déclenchés par une source externe
à un moment précis ou être délivrés automatiquement lorsqu’un capteur remarque une
anomalie nécessitant une intervention immédiate. L’une des applications les plus parlantes
étant celle de la surveillance du taux de glucose dans le sang chez les patients atteints
de diabète. L’administration d’insuline étant plus ou moins gênante dans la vie quoti-
dienne, un tel système permettant aux capteurs de surveiller d’éventuel changement du
taux de glucose, un signal peut être envoyé à un actionneur (externe ou automatique) afin
de commencer l’injection d’insuline. Et ainsi diminuer les diverses nuisances de la maladie.

Un autre exemple d’application est un stimulateur de la moelle épinière, qui sera im-
planté dans le corps afin de soulager les douleurs à long terme [16]. Un autre exemple
d’application est l’aide aux malvoyants. Un groupe de chercheurs tentent de développer
un implant d’une rétine artificielle, constituée d’une matrice de microcapteurs, cette ma-
trice sera implantée sous la surface de la rétine. Le but est de stimuler les couches saines
restantes de neurones rétiniens en utilisant de courtes impulsions de courant biphasiques.
La rétine artificielle quant à elle traduira les impulsions électriques en signaux neurolo-
giques. L’entrée peut être obtenue localement à partir de capteurs sensibles à la lumière
ou par une caméra externe montée sur une paire de lunettes [18].

Idem, l’HBC combiné au WBAN, peut également être utilisé pour o↵rir une assistance
aux personnes handicapées. Par exemple, un paraplégique peut être équipé de capteurs
qui déterminent la position des jambes ou de capteurs attachés aux nerfs. De plus, les
actionneurs positionnés sur les jambes peuvent stimuler les muscles [17]. On constatera
qu’en général, l’interaction entre les données recueillies par les capteurs et le fonctionne-
ment des actionneurs permet de restaurer les capacités perdues à cause d’un handicap ou
d’une maladie.

Bien sur, l’application de l’HBC ne s’arrête pas qu’au domaine médical, d’autres do-
maines d’application peuvent être trouvés, notamment dans la sécurité publique où le
WBAN peut être utilisé par les pompiers, les policiers ou dans un environnement mili-
taire, à titre d’exemple, une surveillance du niveau de substances toxiques présentes dans
l’air à l’aide d’un réseau de capteurs qui préviennent les pompiers ou les soldats si un
niveau menaçant à la vie est détecté [17].
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1.10 Problématique et objectifs visés

Dans la perspective de comprendre correctement les caractéristiques du canal et son
comportement lors d’une HBC.Il est impératif de réaliser une investigation approfondie
sur les propriétés du canal de communication, c’est-à-dire, l’impédance caractéristique, la
bande passante et les fréquences optimales pour une bonne transmission, l’influence des
bruits externes sur le corps humain en tant que canal de transmission, l’atténuation subit
au cours du transport, les longueurs de canal maximal et bien d’autres. . .

Une étude complète sera réalisée, pour analyser les performances des techniques de
couplage galvanique et capacitive avec l’utilisation d’un analyseur de spectre, d’un oscil-
loscope. Une simulation du canal humain sera réalisée à l’aide du logiciel de simulation
CST Studio. La nouveauté consiste à séparer la couche sanguine de la peau et donc de
considérer deux couches au lieu d’une seule. L’ensemble des mesures et simulation seront
réalisées sur l’intervalle de fréquence de 100 khz à 228 mhz.

Il est aussi important de savoir que la caractérisation du canal humain est très di�cile
à mettre au point. Jusqu’à présent, un accord satisfaisant n’a pas toujours été atteint.
De plus, les résultats obtenus se sont avérés être fortement dépendants des conditions ex-
périmentales dans lesquelles les auteurs ont e↵ectué leurs expériences. Ce qui fait qu’une
comparaison entre eux s’est fréquemment révélée irréalisable.

1.11 Conclusion

Au cours de ce chapitre, plusieurs généralités sur l’Human Body Communication sont
évoquées, tel que l’origine, les domaines d’utilisation, les exemples d’applications ainsi
que les di↵érentes techniques de réalisation de couplage, permettant d’induire un signal
électrique à travers un corps humain.

Pour une bonne induction, il est important d’identifier et de comprendre les caracté-
ristiques du corps humain tel que les propriétés diélectriques, le modèle paramétrique du
tissu, les variations d’impédance du tissu humain etc.De même que les caractéristiques
du corps humain, le choix de la méthode de résolution numérique sont importants. Pour
cela, une comparaison entre la résolution numérique temporelle et fréquentielle sera réali-
sée, dans le but de déterminer la méthode la plus appropriée pour la simulation du canal
humain.
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Chapitre 2

Caractéristiques du corps humain -
Canal de transmission

2.1 Introduction

Nous avons vu au cours du premier chapitre la faisabilité à transformer le corps humain
en support de transmission pour un système de communication. Nous avons également eu
un aperçu sur les di↵érentes méthodes de couplage (capacitive ou galvanique) permettant
d’établir une communication via le canal humain, ainsi que leurs principaux points forts
et points faibles. Nous avons finit par citer les di↵érentes applications dans di↵érents do-
maines, que la communication human body pourrait o↵rir.

Avant de passer à l’aspect pratique, nous souhaiterons étudier les variations élec-
triques du canal de propagation. Pour cela on s’intéressera particulièrement aux phéno-
mènes biologiques permettant la conduction électrique, plus précisément la permittivité
et la conductivité des tissus humains et leurs variations sur des plages de fréquences dif-
férentes. On s’intéressera également au modèle électrique du corps humain et à l’analogie
biologique électrique, tout en tentant d’expliquer l’intérêt d’un modèle électrique proche
du modèle réel.

L’étude des méthodes de résolution numérique et l’analyse comparative permettent de
choisir la méthode de simulation correspondant le mieux au modèle (bras humain) et qui
est susceptible d’o↵rir les meilleurs résultats.

2.2 Propriété diélectrique du corps humain

La propagation des ondes électromagnétiques sur le corps humain dépend directement
des propriétés diélectriques des tissus qui le composent, c’est-à-dire de la permittivité et
de la conductivité. Cela indépendamment de la manière dont le corps est exposé à ces
ondes. En connaissant ses propriétés diélectriques, on pourra d’une certaine façon prédire
avec exactitude, le chemin emprunté par le courant traversant le corps humain.

Les propriétés des tissus biologiques sont ceux des cellules qui les composent, ils
peuvent varier selon plusieurs paramètres, les plus influant sont : la gamme de fréquences
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utilisée, le type de tissus ( peau, gras, muscle ou os), la quantité d’eau et de liquide ionique
présent dans la partie du corps mesuré, la température, l’état de la membrane des cellules
(nouvellement régénérées, mortes ou malades) [1].

L’une des études les plus intéressantes sur les propriétés diélectriques a été menée par
Gabriel et al. en 1996 dans le cadre de leurs recherches sur les propriétés diélectriques
des tissues biologiques [19]. Ils ont prouvé au cours de leurs travaux que les propriétés
électriques de tissus vivant variées avec la dispersion de fréquence. Cette dispersion repré-
sente le comportement des tissus biologiques lorsqu’elles sont exposées à di↵érentes plages
de fréquences. On distingue l’existence de trois zones distinctes, appelées respectivement
dispersion ↵, � et �.

Figure 2.1 – Variation des propriétés diélectriques du tissu humain en fonction de la
fréquence [1].

• La dispersion ↵ :
La dispersion alpha (↵) concerne le transport d’ions à travers les membranes biolo-
giques à basse fréquence. La dispersion alpha se trouve dans la gamme de fréquences
inférieure à 10 kHz. La permittivité est très élevée (varie entre 106 F/m - 104 F/m)
alors que la conductivité est très faible, et varie entre 0.1 à 0.2 S /m.

Cette dispersion est associée à des processus de di↵usion ionique des deux côtés
de la membrane cellulaire et à la polarisation des ions près des surfaces chargées
dans le tissu [5 - 23]. Dans cette dispersion, la membrane est bloquante et empêche
l’écoulement des ions, ce qui explique la faible conductivité de la zone.
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• La dispersion � :

La dispersion bêta (�) se trouve dans la gamme de 10 kHz à 10 MHz. Dans cette
zone, on constate un décroissement continu de la permittivité de 105 F/m à environ
103 F/m. Il s’ensuit à cela une augmentation progressive de la conductivité, de 0.1
S/m à environ de 0.8 S/m.

Ceci est dû principalement à la polarisation des membranes cellulaires qui faisaient
o�ce de barrières à l’écoulement des ions entre les milieux intra et extra-cellulaires
dans la distribution alpha. Ainsi on pourra dire que l’augmentation de la conduc-
tivité conduit directement à la dispersion bêta (�).

• La dispersion � :

La dispersion gamma (�) se trouve dans la gamme de fréquence des micro-ondes
(gigaHertz). On constate que dans cette région la conductivité est maximale et
la permittivité minimale, cela dit, cette zone n’a pas une grande influence sur les
propriétés électriques des tissus car elle est créée par la polarisation unique des
molécules d’eau.

Finalement, on constate que la conductivité du corps humain est conditionnée par la
fréquence ainsi que l’état physique de ses tissus qui varient avec le temps. Malgré cette
variation, on pourra représenter les couches tissulaires impliquées par leurs constantes
diélectriques. Ce qui rend les propriétés électriques, un élément clé pour la conception d’un
système HBC fiable et e�cace, ainsi que pour la caractérisation du canal de transmission
humain.

2.3 Modèle paramétriques du tissu humain

Les zones de relaxation vues dans la figure 2.1 donnent un indice sur les mécanismes
et le niveau de polarisations des molécules dans des gammes de fréquences précises. Ces
zones sont caractérisées par un retard momentané dans la constante diélectrique (") du
matériau. Ce retard (⌧) est provoqué principalement par le temps pris pour polariser les
molécules par rapport au temps de propagation d’un champ électrique variable dans le
milieu diélectrique. Cependant, il est important de savoir que ces zones (↵ , � et �) repré-
sentent les paramètres diélectriques d’un ensemble de tissus superposés et di↵érents non
pas d’un tissu spécifique.

Pour établir un modèle paramétrique correct des propriétés tissulaires pour un maté-
riel singulier, a titre d’exemple la peau. Il faut déterminer la variation diélectrique de ce
matériel en fonction de la fréquence suivant l’équation 2.1 de Cole-Cole [20]. L’équation
représente les changements de la permittivité d’un tissu précis sur une large gamme de
fréquences.

29



"⇤(!) = "1 +
�"

n

1 + (j!⌧
n

)(1�↵n)
(2.1)

L’équation 2.1 représente un modèle simple qui fournit une bonne représentation du
comportement en fréquence de la conductivité et de la permittivité des milieux biologiques,
mais il ne représente pas les phénomènes physiques à l’origine de ce comportement. Il est
très fréquemment utilisé.

L’équation 2.1 est constituée de deux parties, la première indépendante de la fréquence
qui est due à la conduction ionique et la seconde dépendante et basée sur la relaxation
diélectrique. La diminution des trois régions de dispersion est décrite par l’addition de
plusieurs équations de Cole-Cole. Pour les contributions multiples, la permittivité est dé-
finit par l’équation 2.2.
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avec :

"(!) : permittivité relative complexe ;

↵
n

: paramètre de distribution ;

⌧ : constante de relaxation ;

"
n

: permittivité du vide ;

"1 : permittivité au fréquence f� !⌧1 ;

"
s

: permittivité au fréquence f⌧ !⌧1 ;

�" = "
s

� "1 : quantité de dispersion ;

�
i

: conductivité ionique statique ;

L’équation 2.2 nous permet de prédire le comportement des paramètres diélectriques
dans la gamme de fréquences désirée et en déduire l’impédance complexe (z⇤) du tissu et
sa conductivité complexe (�⇤) à l’aide des équations suivantes 2.3 et 2.4

�⇤ = j!"0"
⇤ = �1 + !"0"1 +

�
s

� �1

1 + j!⌧
(2.3)

z⇤ =
1

�⇤ (2.4)
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L’équation 2.5 permet de tracer l’évolution de la permittivité en fonction de la fré-
quence. Elle découle de l’équation 2.2 et est obtenue en e↵ectuant une sommation de
quatre expressions de Cole-Cole ( 4-Cole-Cole ) sur une plage de fréquence de 1Hz à 1GHz.

"(!) = ef +
del1

1 + (j!tau1)(1�alf1)
+

del2

1 + (j!tau2)(1�alf2)
+

del3

1 + (j!tau3)(1�alf3)
(2.5)

Les résultats obtenus sont illustrés dans les figures 2.2 et 2.3 qui représentent la va-
riation de la permittivité et de la conductivité en fonction de la fréquence (les données
utilisées sont dans l’annexe A).

Figure 2.2 – Variation de la permittivité relative en fonction de la fréquence pour les
tissus humains suivants : peau, graisse, muscle, sang et Os.

On retrouve dans les figures 2.2 et 2.3 les trois zones de dispersion ↵ , � et � de [1 -
19]. Pour l’ensemble des tissus. En basse fréquence la permittivité relative est importante
et décrôıt au fur et à mesure que la fréquence augmente, contrairement à la conductivité
qui semble restée constante sur l’ensemble de la gamme de fréquence de 1Hz à 100MHz
sauf pour la conductivité de la peau qui accroit avec l’accroissement de la fréquence pour
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Figure 2.3 – Variation de la conductivité en fonction de la fréquence pour les tissus
humains suivants : peau, graisse, muscle, sang et Os.

finalement converger au environs de 0.4 S/m.Une conductivité importante signifie des im-
pédances faibles, ce qui entraine une augmentation de la consommation d’énergie (Tx),
car des courants de sortie plus élevés seront nécessaires pour piloter les signaux entre les
électrodes [5].

On constate également la di↵érence de conductivité des di↵érents tissus, par exemple,
le sang a�che la meilleure conductivité pour toutes fréquences confondues, suivie direc-
tement par les tissus musculaires. On remarque également qu’aux basses fréquences la
conductivité de la peau est très faible, mais devient importante à partir de 100 KHz où
elle est assez intéressante comparée à celle de la graisse ou de l’os qui est la plus faible
constatée.

On pourra donc identifier les muscles et le sang comme étant d’excellents supports de
transmission, ce qui est intéressant à exploiter lors d’un couplage galvanique qui consiste
à injecter un signal (induction d’ondes électromagnétiques) via un courant électrique al-
ternatif. De même pour la peau qui a une assez bonne conductivité et qui jusque-là, repré-
sente le support de transmission dans le couplage capacitive. Le choix de gamme optimale
se fera dans l’intervalle où les conductivités et la permittivité seront plus ou moins stables.
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2.4 Modèle équivalent des tissus humain

Les propriétés électriques du corps humain peuvent être représentées par des équiva-
lences avec les composants électriques. Généralement ils sont représentés par une com-
binaison de résistances et de capacités [1]. La Figure 2.4 représente le circuit équivalent
selon l’équation de cole-cole, pour ↵ = 0 et pour une seule constante de temps.

Figure 2.4 – Circuit équivalent de l’équation de cole-cole ↵=0..

Dans la littérature, l’analogie entre les tissus biologiques et les composants électro-
niques se fait selon l’impédance d’interférence et souvent en analogie avec les résultats
expérimentaux et la distribution des caractéristiques des milieux biologiques, c’est-à-dire
la distribution de la conductivité (�) et de permittivité relative ("

r

)

2.4.1 Impédance d’interface

Lors des mesures in vivo, le contact constitue une interface entre le conducteur élec-
trique (du dispositif de mesure) et le conducteur ionique (du milieu biologique étudié).
La présence d’un champ électrique à cette interface entrâıne la formation d’une ”double
couche” dans chaque milieu. Cette double couche est constituée d’une zone vide de charge
et d’une zone où se concentrent les porteurs de charges. Dans le cas des bons conduc-
teurs électriques, les électrons se concentrent au voisinage immédiat de l’interface et la
double couche correspondante est d’épaisseur très faible. Mais dans le cas des conduc-
teurs ioniques, l’application d’un champ électrique entrâıne la formation d’une zone vide
de charge au voisinage immédiat de l’interface, et d’une couche di↵use où se concentrent
les porteurs de charges. En l’absence d’absorption, les ions sont séparés de l’électrode par
des atomes de solvant entourant les cations. Il se forme donc une zone correspondant au
diélectrique d’un condensateur. La répartition des charges dans cette zone est soumise à
des phénomènes physiques complexes et dépend fortement de la fréquence de variation du
champ électrique appliqué [23]. Cette répartition particulière des charges au niveau des
interfaces résulte en une impédance modélisée par l’équation 2.6

Z
i

= A(j!)n (2.6)
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Ce modèle d’impédance d’interface est appelé Constant Phase Element CPE [1], où
A est une constance et n = ↵ tel que 0 < n < 1. Cette impédance complexe devient une
simple résistance lorsque n = 0 et une capacité quand n=1.

2.4.2 Modèle expérimental et théorique

L’utilisation de modèle combinant résistance et capacité a été considéré car il explique
parfaitement les résultats expérimentaux ainsi que l’existence des trois zones de distribu-
tions.

Il est très di�cile de mettre en œuvre un circuit équivalent du corps humain avec exac-
titude, cela est dû d’une part à la non-homogénéité présente dans l’ensemble des tissus
biologiques ( humain ou animal ) et d’autre part aux di↵érences aléatoires de géométrie et
de tailles des cellules biologiques. Cependant en théorie, les tissus sont toujours considérés
comme étant homogènes et de même tailles.

Dans [5], une étude a été réalisée sur un modèle de tissus humains plus détaillés. Les
couches modélisées sont la peau, le muscle et l’os et sont construites par un maillage et
une combinaison d’impédances complexes. Chaque impédance est représentée par une ré-
sistance et une capacité montée en parallèle. On verra ce modèle et on le détaillera plus
tard. Les couches sont chacune constituées d’impédances transversales et longitudinales.
Ce modèle a également pris en compte les impédances de couplages entre les antennes
ainsi que les impédances aux extrémités de chaque couche. Lors de la simulation, la va-
leur des impédances varie d’un 1 ⌦ à 10 k⌦ et le couplage utilisé est le couplage galvanique.

Les résultats obtenus par mesure ont été comparés aux résultats théoriques ( simulation
numérique du modèle complexe), un taux de similarité montre que l’impédance équivalente
simplifiée est su�sante pour comprendre le comportement du corps et que la recherche
d’un modèle plus détaillé engendrera une complexité de calcul importante.

2.5 Variation d’impédance d’un tissu biologique

Dans [21], il a été montré expérimentalement que l’impédance d’un conducteur biolo-
gique varie en fonction de la fréquence du courant de mesure. Plus la fréquence est élevée,
plus la valeur de l’impédance est faible et donc le courant passe facilement.

A partir des résultats de ces expériences, un modèle électrique a été mis au point afin
d’expliquer les processus de variation d’impédance d’un tissu biologique. Ces variations
sont déduites du comportement du courant électrique lorsqu’il traverse les tissus, comme
cela est schématiquement représenté sur la figure 2.5, où une vue d’ensemble sur les tissus
biologiques est présentée. On constate que les tissus sont constitués de plusieurs cellules
qui flottent dans un fluide appelé fluide extra-cellulaire. Chaque cellule est caractérisée
par un noyau, un fluide intra-cellulaire et une membrane qui sépare les fluides intra et
extra-cellulaire, comme présenté dans la figure 2.5 (a).
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Le courant électrique traversant les tissus humains suit plusieurs voies, y compris les
voies membranaires intra-cellulaires, extra-cellulaires et cellulaires, comme l’illustre la fi-
gure 2.5 (b). lorsqu’on est en haute fréquence, l’impédance des tissus biologiques est faible
et le courant aura tendance à passer facilement à travers les cellules, il utilisera ainsi le
chemin le plus court en passant du fluide intra-cellulaire au fluide extra-cellulaire et vice-
versa.

(a) (b)

Figure 2.5 – Comportement des tissues biologiques lors du passage d’un courant alter-
natif [25].(a) modèle du tissu humain et ses composants, (b) Déplacement du courant
électrique dans une cellule à diverses fréquences.

Cependant, plus la fréquence diminue, plus il devient di�cile de traverser la membrane
à cause de son impédance qui augmente, le courant tentera alors de se déplacer au travers
du liquide extra-cellulaire, ce qui diminue fortement la conductivité du tissu. Ces résultats
expérimentaux correspondent aux prédictions faites à partir de la courbe de conductivité
tracée, des équations de cole-cole, figure 2.3.

C’est ainsi que le modèle électrique présenté dans la Figure 2.6 a été mis au point.
Contrairement au circuit simplifié présenté par [21], présenté dans la figure 2.5 (b), où

les fluides intra et extra-cellulaires sont représentés par des résistances respectivement Ri
et Re et la membrane par un condensateur Cm. Le circuit équivalent complexe considère
chaque composant biologique comme étant une combinaison d’une résistance et d’une
capacité mises en parallèle, figure 2.5 (a). Dans ce modèle, le fluide extra-cellulaire est
constitué d’une résistance Re et d’un condensateur Ce. De même pour le fluide intra-
cellulaire et la membrane qui sont représentés respectivement par une résistance Ri et
Rm et un condensateur monté en parallèle Ci et Cm. Selon [1] le modèle de circuit com-
plexe et simplifié des tissus, représentent les e↵ets physiologiques incluant la circulation
sanguine, le métabolisme des tissus et la concentration électrolytique des fluides intra et
extra-cellulaires. Quant à l’écoulement du courant, il dépendra principalement des mem-
branes cellulaires qui agissent comme un diélectrique ou un isolant séparant deux milieux
conducteurs, avec le fluide extra-cellulaire et intracellulaire qui remplissent le rôle d’arma-
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(a) (b)

Figure 2.6 – Analogie entre un tissu biologique et circuit électrique. (a) circuit équivalent
d’une cellule biologique, (b) circuit simplifié [1].

tures. Les membranes agissent comme des condensateurs dont l’impédance est très élevée
en basses fréquences et faible en hautes fréquences. On peut rajouter que les membranes ne
sont pas de bons isolants et que le condensateur qu’elles constituent est un condensateur
de fuite.

2.6 Méthode de résolution Numérique

Pour qu’on puisse simuler le bras humain et prévoir le comportement des phénomènes
électromagnétiques le parcourant, nous devons opter pour un choix de méthode numérique
pour simuler notre modèle. Les plus populaires sont FEM et FDTD, nous allons donc
comparer entre ces deux méthodes et choisir celle qui correspond le mieux à notre cas.

2.6.1 Finite-Di↵erence Time-Domain FDTD

La simulation en mode FDTD consiste à résoudre les équations de maxwell dans le
domaine temporel. La méthode de résolution se fait par création d’un maillage sur l’en-
semble du volume de notre modèle. Ce maillage sera de type hexaédrique, ça correspond à
la forme que prendra la maille. Une fois notre modèle découpé entièrement en fine maille,
on introduira a un temps « t » qui sera notre référence temporelle, un champ électrique
et magnétique qui commenceront à se propager à travers le maillage. La propagation se
fait par pas, c’est-à-dire que le temps sera incrémenté d’un pas (qu’on choisira nous même
sous certaines conditions) et les champs E et H seront recalculés de nouveau. Il faut savoir
que plus les mailles sont fines et nombreuses, plus le calcul des champs est précis, mais
aussi plus lent.

La convergence sera atteinte lorsque les champs atteignent le régime permanent. L’avan-
tage est que si on enregistre l’évolution des champs en domaine temporel, une réponse en
domaine fréquentiel peut voir le jour si on e↵ectue une FFT aux données enregistrés.

36



Les points forts

• FDTD utilise le formalisme di↵érentiel, il nécessite un double maillage pour le champ
E et H ;

• L’espace de stockage est faible comparé au FEM ( puisqu’il n’y a pas d’inversion de
matrice) ;

• Les solutions temporelles en tendance à évoluer plus linéairement, lorsque le pro-
blème devient important en terme de nombres d’inconnus ;

• La réponse temporelle permet de générer un haut débit d’information dans le do-
maine fréquentiel et cela en une seule simulation ;

• Une habilité à injecter des longueurs d’ondes aléatoires dans des structures discrètes,
qui nous permettra de simuler des circuits numériques à haute vitesse dans des
conditions transitoires ;

• Les réponses temporelles sont toujours causales, et permettent de localiser les dis-
continuités, les dispersions et les limites ;

• Il permet de modéliser des matériaux non linéaires ;

• Puisque les champs sont connues partout en espace et en temps, les propriétés non
linéaires peuvent être mises à jour à chaque incrémentation selon la direction et
l’intensité des champs ;

• Les solutions dans le domaine temporel sont très e�caces pour les réseaux réci-
proques à deux ports ;

• Une analyse est requise pour obtenir les paramètres S ;

Les points faibles

• La convergence dépendra de la taille du maillage, du nombre de pas ainsi que des
structures ;

• Comme les mailles sont cubiques, on doit utiliser l’approximation en escalier pour
des surfaces courbés ;

• Pour résoudre un point précis dans la structure, on doit réaliser un maillage extrê-
mement fin sur l’ensemble de la structure ;

• Le critère de stabilité qui impose le choix du pas temporel doit être inférieur au
temps requis au signal pour traverser la diagonal de la plus petite maille de la
structure ;

• Pour des problèmes a très grand format, il est plus facile de générer un maillage en
FEM qu’en FDTD ;

• Pour les réseaux avec plus de deux ports, il est moins évident d’avoir l’ensemble des
paramètres S, une simulation en FEM est plus e�cace ;

2.6.2 Finite Element Method

La simulation en mode FEM consiste à résoudre les équations de maxwell dans le do-
maine fréquentiel. La méthode de résolution est identique à celle de FDTD, le changement
principal réside dans le début, où il y a la création d’un maillage de type tétraédrique.
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sur l’ensemble du volume. Ce maillage sera sur chacun des éléments finis (maille). La
résolution se fait par remplacement des équations aux dérivées partielles par un système
d’équations linéaires. Chaque élément fini sera décrit par une matrice crée à partir des
systèmes d’équations linéaires citées précédemment.

Contrairement au FDTD, le maillage prêt du port d’alimentation est généralement
plus fin et précis dans la méthode FEM, cela permettra de supprimer toute erreur de
rayonnement à l’entrée de notre modèle suite à un choix de mailles trop grand.

Les points forts

• La plus grande force de la méthode des éléments finis est sa généralité ;

• Facilité de définir des géométries arbitraires avec di↵érents niveaux de résolution ;

• Capacité de connaitre avec précision une petite caractéristique dans un espace de
problème plus grand et résoudre le problème de manière e�cace ;

• Ra�nement automatique des maillages unique et basé sur l’erreur rendu possible
par la formulation de base de la méthode ;

• Possibilité de calculer des paramètres S multimodes avec capacité de visualisation
la conversion de mode dans diverses structures, ce qui nous permet de l’optimiser
ou d’essayer de le supprimer ;

Les points faibles

• Nous devons discrétiser un volume complet plutôt qu’une partie du volume.

• Le résultat est une grande matrice di�cile à inverser ;

• Sensible aux erreurs lors de l’extraction de petites discontinuités ;

• Temps de calcul très lent ;

• Les structures résonantes ou d’autres problèmes à haute réflexion sur les ports sont
particulièrement di�ciles pour l’algorithme de maillage automatique ;

Conclusion

Finalement le choix de méthode de résolution dépend principalement de la structure
de notre modèle et sa complexité géométrique, mais également de ce qu’on désire calcu-
ler. On optera lors de notre simulation pour la méthode FEM, d’une part à cause de sa
généralité et ses mailles fines qui s’adaptent parfaitement à un modèle courbé ( géométrie
cylindrique pour simuler le bras humain ) contrairement à la FDTD où on doit utiliser
l’approximation en escalier, ce qui nous fait perdre en précision. Aussi, la FEM est plus
adaptée pour des modèles contenant à la fois des éléments très grand format (phantom)
et de petites structures (antennes), ainsi que pour les réseaux avec plus de deux ports.
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Chapitre 3

Caractérisation du canal par des
mesures in vivo

3.1 Introduction

Afin de mieux comprendre le comportement du corps humain lorsqu’il est soumis à de
faibles tensions électriques et ainsi interpréter l’échange électrique qui se fait au niveau
des couches de peau humaines, nous avons e↵ectué un ensemble d’expérience, permettant
de déterminer avec précision les caractéristiques électriques du corps humain lorsqu’il est
utilisé en tant que canal de transmission. Ces mesures permettent d’identifier un ensemble
de paramètres tel que : les propriétés des canaux, la distribution du courant, la sensibilité
des propriétés tissulaires ainsi que l’influence de la taille et de la condition de contact
de l’électrode sur l’atténuation et la distorsion du signal de transmission. Les recherches
e↵ectuées sur les propriétés diélectriques des couches de tissus humains et des modèles de
circuits équivalents ont procuré une compréhension générale sur les principes de couplage
et une prédiction du comportement du flux de courant électrique à travers le corps humain.

On peut donc penser que le corps humain de nature conductrice soit un excellent
transmetteur et cela indépendamment de la zone de mesure, des conditions physiques et
physiologiques, ou encore de la gamme de fréquences utilisée. A priori, tout porte à croire
que les performances de transmission sont largement influencées par un ensemble de fac-
teurs propres au corps humain et extérieur à celui-ci. Lors des mesures in vivo, nous avons
pris on compte un ensemble de facteurs afin d’avoir les résultats les plus fiables possible.
Les résultats auxquels nous avons abouti au cours de nos mesures seront présentés tout
au long de ce chapitre.

3.2 Mesures de sécurité

Pour mener à bien nos mesures in vivo, un ensemble de mesure de sécurité a été pris en
compte, nous avons pris soin de ne pas dépasser les limites d’exposition. Le signal injecté
est d’une puissance de 1 dBm sur une gamme de fréquences allant de 100 kHz à 228 MHz.
(La borne inférieure était imposée par l’analyseur de spectre et le générateur de fréquence
utilisés). La durée d’exposition du sujet au signal pour les antennes patch et ECG sépa-
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rément dure entre 20 et 30 min, ce qui correspondait en moyenne au temps de saisie des
données. L’ensemble des mesures par journée ont duré entre 2h à 3 h. Pour éviter tout
e↵et secondaire malgré les précautions prises, les mesures ont été séparées d’une semaine.
Aucun e↵et secondaire dû à l’exposition au signal n’a été noté durant et après l’expérience.

Il faut savoir que les commissions internationales sont très exigeantes concernant les
limites d’exposition aux champs électriques, magnétiques et électromagnétiques variant
dans le temps. Ces réglementations sont basées sur des directives de la Commission inter-
nationale sur la protection contre les rayonnements non ionisants (ICNIRP) [24] et de la
norme IEEE pour les niveaux de sécurité [25].

E↵et indirect seuil de courrant ligne [mA]
50/60 Hz 1kHz 100kHz 1Mhz

Perception tactile 0.2-0.4 0.4-0.8 25-40 24-40
Douleur au contact du doigt 0.9-1.8 1.6-3.3 33-55 28-50

Choc douloureux 8-16 12-24 112-224 n/a
Choc sévère 12-23 21-41 160-320 n/a

Table 3.1 – Résumé des seuils de courant causant des e↵ets indirects selon ICNIRP pour
les femmes, hommes et enfants [24].

En général, il a été démontré que les seuils de courants produisant la perception et la
douleur, varient très peu sur la gamme de fréquences allant de 100 kHz et 1 MHz. Au-
dessous de 100 kHz, l’e↵et principal du courant alternatif est la stimulation nerveuse et
musculaire perçue comme une sensation primaire de picotement nerveux. À des fréquences
accrues de 100 kHz à 10 MHz, l’e↵et dominant change vers le chau↵age, tandis qu’au-
dessus de 10 MHz, les limites sont définies en termes de taux d’absorption spécifique
(DAS). Les augmentations de température inférieures à 1 degré sont considérées comme
sûres, c’est-à-dire qu’elles n’entrâınent pas d’e↵ets néfastes sur le chau↵age de la peau. [5]

SAR-Specific Absorption Rate

Le DAS plus connu sous le nom de SAR Specific Absorption Rate représente le taux
d’énergie absorbée par le corps humain lorsqu’il est exposé à un champ électromagnétique
de radiofréquence (RF). Il peut également se référer à l’absorption d’autres formes d’éner-
gie par les couches de tissus humaines, y compris les ultrasons. Il est défini comme suite :

SAR =
Puissance absorbe par masse de tissu (watts)

Poids (kg)
[W/kg] (3.1)

avec :

P = 1dBm = 0.0012589 W ;

Poids = 55 kg ;
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Elle est égale à 2.2810�5 w/kg < 1.6 w/kg pour notre sujet, ce qui est très en dessous
du seuil imposé par les normes IEEE.

3.3 Les caractéristiques du sujet

Notre sujet est une personne saine de genre féminin âgée de 23 ans et ayant un poids de
55 kg, de corpulence moyenne et d’activité modéré. Pendant toute la durée des mesures,
le sujet été en position assise. Le sujet a été examiné et plusieurs de ses paramètres
morphologiques ont été enregistré, tel que la longueur du bras (50 cm) et le diamètre moyen
du bras (4 cm) Le tableau 3.2 énumère les caractéristiques physiques du sujet. L’ensemble
des données recueillies dans le tableau 3.2 nous permettra d’argumenter la spécificité du
signal de transmission aux caractéristiques physiques du sujet, puisque di↵érentes études
sur l’HBC montrent l’influence de la morphologie du corps humain sur la transmission du
signal [5-1]. On notera dans ce cas l’ensemble des informations concernant notre sujet.

L’indice de masse corporelle (IMC)

L’indice de masse corporelle (IMC) est une variable basée sur le poids par rapport à
la taille du corps, elle est définie par l’équation 3.2.

IMC[kg/m2] =
poids(kg)

taille(m2)
(3.2)

The waist-to-hip ratio (WHR)

The waist-to-hip ratio (WHR) est un indicateur médical de la distribution des graisses
dans le torse, il est définie par l’équation 3.3.

WHR =
Tour de taille

Tour de hanche
(3.3)

Partie du corps La valeurs
Poids 53 kg

Hauteur du corps 1m58
IMC 21.50
WHR 0.77

Avant-bras 17 cm
Haut du bras 21 cm

Tension artérielle 130/80 mmHg

Table 3.2 – Caractéristiques physiques du sujet.
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3.4 Protocoles de mesure

L’ensemble des mesures in vivo ont été réalisées sur le même sujet et cela pour écarter
les di↵érences morphologiques spécifiques à chaque individu pouvant biaiser nos résultats.
Cela nous permettra par la même occasion de définir les véritables éléments influençant
la transmission d’un signal électrique de faible amplitude tout en omettant l’influence des
caractéristiques physiques et physiologiques propre au sujet.

Avant d’entamer les mesures, il est important de choisir une posture pour le sujet,
afin d’exclure des erreurs dues au mouvement. Dans notre cas, Le sujet est assis sur une
chaise en bois avec la même posture durant toutes les séries de mesures.

Les mesures sont réalisées à l’aide de deux modèles d’antennes di↵érentes afin d’évo-
quer l’influence de l’antenne sur le signal de transmission ( en terme de forme, surface de
contact, matériel etc),les mesures ont été e↵ectués sur l’avant bras droit du sujet à l’aide
d’une antenne patch de dimension 3x3 cm ainsi que des électrodes d’un rayon d’1 mm.
Les configurations des antennes consistent à changer la longueur du canal qui correspond
à la distance entre chaque point de mesure. Les premières mesures ont été e↵ectuées sur
l’avant bras droit avec une distance de séparation de 10 cm entre le transmetteur et le
récepteur pour ensuite passer à une longueur de 138 cm qui correspond à une antenne
émettrice située au poignet droit du sujet et de l’antenne réceptrice dans le poignet gauche.

Dans chaque cas, nous avons pris soin d’e↵ectuer les mesures pour les deux méthodes
de couplage c’est-à-dire pour la méthode capacitive et galvanique. Pour des raisons tech-
niques, il nous était impossible d’utiliser la méthode galvanique avec l’antenne patch
puisque la masse de celle-ci est situé au dos de l’antenne et ne peut être mise au contact
de la peau.

3.4.1 Matériels utilisés

Lors de nos mesures, nous avons utilisé deux techniques de mesure pour souligner la
di�culté d’avoir des résultats similaires sur un même sujet ainsi que des consensus avec
d’autres chercheurs, mais aussi souligné le manque de précision et l’influence qu’a le ma-
tériel utilisé sur la transmission correcte du signal. Sachant que le matériel crée souvent
des changements sur le signal transmis. Pour Maximiser les chances d’avoir des résultats
proches, nous avons sélectionné une combinaison de réglages en vue d’optimiser la qualité
du signal. C’est pour cela que plusieurs configurations ont été exploitées dans nos mesures.

Les antennes utilisés

Pendant les mesures nous avons utilisé deux types d’antennes pour chaque mesure, le
but étant de montrer l’influence du type d’antenne pour chaque configuration de couplage.
Pour le couplage capacitif nous avons utilisé une antenne patch et des électrodes, mais
pour le couplage galvanique,nous avons uniquement utilisé les électrodes ECG.
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a- Antenne patch

C’est une antenne qui a été fabriqué spécialement pour les mesures, de forme carrée
et de dimension égale à 2x2 cm pour le côté conducteur et 3x3 cm pour la masse et le
substrat. La masse et la couche conductrice sont faites à partir d’une fine couche de cuivre
d’épaisseur de 18 µm. Quant au substrat, il est fabriqué à partir de FR-4 avec une épais-
seur de 1.2 cm.

b- Electrode ECG

Acheté au commerce de forme circulaire, auto-adhésive et pré gelé, de la marque TOP-
TRACE. Elle est composée d’une partie conductrice et d’une partie adhérente à la peau.
Le cercle conducteur en Ag/AgCl est de rayon de 0.5 cm, il est recouvert d’une couche
fine de gel conducteur qui permet de diminuer la résistance de contact.

Figure 3.1 – antenne patch, Electrode ECG et Balun.

Balun

Le balun, FTB-1-6 de Mini-circuits, c’est un transformateur qui permet de passer
d’une configuration symétrique à une configuration asymétrique. Son rôle principal est de
découpler les masses des ports et appareils de mesure et prévient des retours parasitaires,
cause majeure d’interférences et de distorsion de la modulation.

Deux baluns FTB-1-6 de Mini-circuits (fig.xx) ont été utilisés dans les expériences, le
premier à la sortie du générateur de fonction Tx et le deuxième à l’entrée de l’oscilloscope
Rx pour découpler les ports et masses des équipements. Les baluns transforment un signal
à une sortie en un signal di↵érentiel. Ils ont été utilisés pour découpler les ports d’émetteur
et récepteur les uns des autres et empêcher le chemin de retour parasite.
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(a) (b)

Figure 3.2 – Balun FTB-1-6 de Mini-Circuit : (a) balun, (b) circuit

3.5 Les techniques de mesures

Pour des mesures in vivo sur le canal HBC, trois configurations sont adoptées. La pre-
mière utilise un générateur de fonction qui permet d’injecter un signal à l’entrée du canal
à travers les électrodes Tx. Puis à l’aide d’un analyseur de spectre, on visualise le signal
à la sortie du canal à travers les électrodes Rx. De même pour la deuxième configuration
qui utilise un oscilloscope numérique au lieu d’un analyseur de spectre.Finalement, dans
la troisième configuration une évaluation de l’impédance de contact à l’aide d’un capteur
de pression (type FSR) sera réalisée.

En utilisant ces configurations, les e↵ets de plusieurs paramètres sont évalués, tel que :

• L’e↵et de la méthodes de couplage HBC sur l’atténuation (coe�cient de transmis-
sion S21) ;

• L’e↵et de la longueur du canal : deux longueurs sont évaluées 10 cm et 138 cm ;

• L’e↵et de l’insertion du balun ;

• L’e↵et des perturbations et milieu de mesure ;

• L’e↵et de l’impédance de contact ;

3.5.1 Première configuration : Générateur de fonction (Tx) avec
analyseur de spectre (Rx)

De la même façon que la première configuration, nous avons alimenté nos antennes
par le générateur de fonction ROHDE & SCHWARZ SMB100A en injectant un signal de
sortie sinusöıdale d’une puissance de 1 dBm tout en variant sa fréquence sur la gamme de
100 kHz jusqu’à 300 MHz.

En réception nous avons utilisé une antenne reliée à un analyseur de spectre
ROHDE & SCHWARZ FSL [28]. Lors des mesures nous avons pris soin de noter le maxi-
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mum pour chaque fréquence pour pouvoir tracer la courbe S21 qui nous informera sur
l’état du canal. Comme précédemment vu, les mesures seront e↵ectués sur l’avant-bras
pour 10 cm puis sur les deux poignets pour une longueur de canal de 138 cm avec l’antenne
patch et l’électrode pour les deux méthodes de couplage, galvanique et capacitive.

Figure 3.3 – Banc expérimental de mesure pour couplage galvanique HBC réalisé sous
la deuxième configuration (type d’électrode : ECG, longueur du canal :10cm et distance
transversale : 5cm).

Figure 3.4 – Banc expérimental de mesure pour couplage capacitve HBC réalisé sous la
deuxième configuration (type d’électrode : patch et longueur du canal :10cm )
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Pour avoir davantage de consistance concernant la caractérisation du canal et la qualité
du signal de transmission, nous avons e↵ectué les mêmes mesures au niveau de la chambre
anéchöıque afin d’éliminer l’ensemble des ondes externes qui pourraient s’ajouter à notre
signal de base causant ainsi une atténuation non désirée.

La chambre anéchöıque a pour caractéristique son isolation des ondes externes. Elle
absorbe l’ensemble des ondes sonores et/ou électromagnétiques. Elle permet également
d’éliminer les réflexions des ondes sur ses parois, laissant pour source d’onde unique l’an-
tenne émettrice. Elle nous a permis au cours de nos mesures de recréer les conditions de
champ libre et ainsi mesurer le signal de transmission sans impureté.

Figure 3.5 – Banc expérimental de mesure pour couplage capacitve HBC réalisé sous
la deuxième configuration (type d’électrode : patch et longueur du canal :10cm,chambre
anéchöıque).

3.5.2 Deuxième configuration : Générateur de fonction (Tx)
avec oscilloscope (Rx)

Un signal sinusöıdale d’1 dBm est injecté au côté transmission (Tx), à l’aide d’un
générateur de fonction ROHDE & SCHWARZ SMB100A [26]. La gamme de fréquence
choisie pour les mesures, varie de 100 kHz jusqu’à 300 MHz. Le choix de la borne inférieur
a été imposé par les caractéristiques du générateur de fonction qui propose une fréquence
de sortie minimale égale à 100 kHz. L’impédance de sortie est Rout = 50 ohm

En réception, nous avons utilisé une antenne reliée à un oscilloscope ROHDE &
SCHWARZ RTO 1014 [27].
Suite à cela, nous avons refait les mêmes mesures en rajoutant un balun FTB-1-6 de
Mini-Circuit en transmission (Tx) et en réception (Rx).
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Figure 3.6 – Banc expérimental de mesure pour couplage galvanique HBC réalisé sous
la premier configuration (type d’électrode : ECG, longueur du canal :10cm et distance
transversale : 5cm).

Figure 3.7 – Banc expérimental de mesure pour couplage capacitve HBC réalisé sous la
premier configuration (type d’électrode : patch et longueur du canal :10cm ) .

3.5.3 Troisième configuration : Générateur de fonction (Tx) avec
oscilloscope (Rx)

Afin de mettre en évidence l’influence de l’impédance électrique de contact sur l’am-
plitude (l’atténuation) du signal pour le couplage galvanique HBC. Nous avons e↵ectué
une série de mesure (Figure3.8) pour di↵érentes valeurs de force (pressions) appliquées
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sur une électrode en contact avec la peau cela avec et sans gel de contact électrique.

Figure 3.8 – Banc expérimental de mesure pour couplage galvanique HBC (e↵et de
l’impédance électrique de contact).

Il est important de mentionner que l’évaluation de l’e↵et de l’impédance de contact
électrique revient en partie à étudier l’e↵et de la pression sur la surface de contact et l’e↵et
du gel de contact électrique, dans le but d’analyser leurs influences sur signal (amplitude
et atténuation) en réception lors du couplage galvanique.

La mesure de la pression se fait par un capteur FSR (résistance sensible à la force), ces
capteurs réagissent à la pression, donc au contact ou au poids, où la valeur de la résistance
variable change en fonction de la pression appliquée.

Une électrode circulaire en cuivre de surface de 4cm2 a été utilisée comme électrode de
signal coté Tx. Cependant, l’électrode de mass Tx et les deux électrodes Rx sont de type
électrodes ECG (voir figure3.8 ). Le capteur FSR est collé sur la face extérieure de l’élec-
trode en cuivre et est inséré dans un simple circuit (diviseur de tension) comme indiqué
dans la figure 3.9(b) d’où la nécessité de son étalonnage comme le montre la figure 3.9 (c).
L’étalonnage a été réalisé par un simple polynôme de degré six avec les coe�cients sui-
vant : p1 = -9.84 ; p2 =126 ; p3 =-639.4 ; p4 = 1644 ; p5 =-2239 ; p6 = 1547 et p7 = -369.5.

Un gel de contact électrique est inséré entre la peau et le côté conducteur (cuivre) de
l’électrode. Ce gel se caractérise par une faible impédance, une résistance élevée à la po-
larisation et une excellente conductivité. Dans ces deux expériences, la longueur du canal
était de 5 cm, la distance transversale était de 5 cm et la fréquence du signal était de 700
KHz.
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(a) (b) (c)

Figure 3.9 – Etalonnage du capteur FSR. (a) Banc expérimental d’étalonnage par des
poids normalisés. (b) Circuit d’insertion (déviseur de tension). (c) Etalonnage du capteur
FSR par un modèle polynomiale de degré 6 (p : poids, v :volt).

3.6 Résultats et discussions

Lors des expériences réalisées sur le sujet, nous avons réussi à mettre en évidence cer-
tains paramètres influençant la qualité du signal de transmission. Les résultats de mesures
seront présentés montreront l’influence de la longueur entre l’antenne émettrice et l’an-
tenne réceptrice et son importance dans la robustesse du signal, nous avons également
constaté l’e↵et des antennes utilisées et leurs surfaces de contact avec la peau, sans citer
évidemment le choix du couplage qui a un e↵et important sur le signal de transmission.
Pour une bonne présentation des résultats,ces derniers sont regroupés par méthodes de
couplage ainsi que par types d’antennes utilisées.

3.6.1 Première configuration : Générateur de fonction (Tx) avec
analyseur de spectre (Rx)

1. Méthode capacitive

a- Antenne Patch

La figure 3.10 représente l’évolution du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonc-
tion de la fréquence (kHz). Les mesures ont été e↵ectué sur l’avant bras droit du sujet et
sur les deux poignets correspondant respectivement aux longueur de 10 cm et 138 cm. Les
mesures ont été faites dans un environnement neutre (laboratoire) à l’aide de deux an-
tennes patch, une en émission et l’autre en réception. Les antennes ont été alimentées par
un générateur de fonction (Tx) et le signal récupéré à l’aide d’un analyseur de spectre (Rx)

Les deux allures du tracé mettent en évidence l’existence de deux zones délimitées par
la fréquence f1= 9.6 MHz pour la longueur du canal de 10 cm et f2= 11.9 MHz pour la
longueur de 138 cm. On remarque également une stabilité du signal de transmission sur de
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Figure 3.10 – Atténuation du signal lors du couplage capacitve HBC avec antenne type
patch pour deux longueurs du canal : 10 et 138 cm.

petites longueurs contrairement à celle recueillie sur des longueurs les plus importantes,
où le signal est très instable et quasiment indétectable pour les basses fréquences, dans
notre cas sur la gamme de 100 kHz à 5MHz.

La fréquence optimale détectée f
opt

pour le canal de transmission est de f
opt1= 2.6 MHz,

qui se situe dans la première zone, correspondant au minimum d’atténuation détectée de
valeur -1.31 dBm pour la longueur du canal de 10 cm ,alors que l’atténuation maximale
notée qui atteint la valeur de -36.53 dBm pour une fréquence f

min1= 294.9 MHz se situant
dans la seconde zone.

De même, on constate que pour la longueur du canal de 138 cm, l’atténuation minimale
globale atteinte est de -10.82 dBm pour une fréquence f

opt2= 120MHz, quant au maximum
d’atténuation notée est de -48.85 dBm pour f

min2= 255.8 MHz, les deux se situant dans
la seconde zone.

Finalement, les résultats des mesures révèlent l’importance de la longueur entre les
antennes d’émissions et de réceptions, nous laissant croire qu’une plus grande atténuation
peut être attendue pour des longueurs accrues(qui n’est autre que la longueur de canal).
Cependant, ces résultats ne correspondent pas aux attentes théoriques que nous avons
établies au chapitre 1. Néanmoins, nous ne pouvons pas écarter l’existence d’un facteur
externe qui peut agir de manière directe ou indirecte sur la qualité de notre signal de
transmission. Rappelons d’ailleurs que le couplage capacitif utilise la masse et le milieu
environnant comme chemin de retour pour le signal se qui influence la qualité du signal.
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Pour confirmer l’influence de la longueur du canal sur le couplage capacitif, nous allons
e↵ectuer des mesures dans un milieu isolé des bruits et perturbations externes(chambre
anéchöıque). La figure 3.11 montre les résultats de l’atténuation mesurée avec une confi-
guration identique à la précédente. Les nouvelles mesures ont été opérées à l’intérieur de
la chambre anéchöıque afin d’omettre l’influence des ondes externes sur la qualité de notre
signal de transmission, nous permettons ainsi, de mettre en évidence l’importance ou non
de la longueur dans le couplage capacitif.

Figure 3.11 – Atténuation du signal lors du couplage capacitif HBC avec antenne type
patch pour deux longueurs du canal : 10 et 138 cm, à l’intérieur de la chambre anécḧıque.

A première vue, le graphique montre une certaine similitude dans l’allure globale des
deux graphes contrairement aux mesures prises à l’extérieur de la chambre anéchöıque
avec un léger rehaussement des deux tracés et l’apparition d’une atténuation en basse fré-
quence. La di↵érence d’atténuation entre les deux longueurs est seulement de 5 dBm. De
même que dans les mesures précédentes, on constate l’existence de deux zones. Toutefois
la fréquence délimitant entre ces zones cöıncide pour les deux longueurs et est égale à f=
11.1MHz pour une atténuation au voisinage de -26 dBm. On remarque également que la
fréquence délimitant entre les deux zones est proche de celle relevée à l’extérieur de la
chambre anéchöıque avec un gain d’environ 3dBm.

Il y a eu également, une amélioration de l’atténuation du signal de transmission le long
du canal. Sur la gamme de fréquences de 100 kHz à 10MHz, qui constitue la première zone,
où le signal converge vers une fréquence optimal f

opt1 = 7400 kHz avec une atténuation
égale à -0.8 dBm pour la longueur de 10 cm et une atténuation de -5.62 dBm pour une
fréquence f

opt2= 9000 kHz correspondant à la longueur de 138 cm.
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En supprimant les ondes extérieures, on constate que la longueur a↵ecte peu ou pas le
couplage capacitif, puisque ce dernier utilise l’environnement extérieur pour se déplacer
qui est devenu très peu pollué par le bruit externe. Il est évident que le signal est devenu
plus robuste sur de long canaux car il n’existe plus de perturbations externes qui causent
de fortes atténuations, ni une absence de détection du signal de faible amplitude, souvent
recouvert par du bruit.

Finalement, on remarquera une atténuation du signal aux basses fréquences pour la
longueur de 10 cm qui s’explique par un mauvais contact entre la surface d’antenne et
celle de la peau (les câbles utilisés étant courts) et aux di↵érents changements de position
et mouvement du bras, pendant la saisie du signal. Quant à la longueur du canal, elle
importe peu pour le couplage capacitif.

Pour souligner davantage l’e↵et de contact entre la peau et l’antenne, les figures 3.12
et 3.13 comparent entre les signaux de même longueur à l’intérieur et à l’extérieur de la
chambre anéchöıque.

Figure 3.12 – Atténuation du signal lors du couplage capacitve HBC avec antenne type
patch pour la longueur du canal de 10 cm, à l’intérieur et à l’extérieur de la chambre
anécḧıque.

Le graphe 3.12 montre, les valeurs d’atténuation relevées à l’intérieur de la chambre
anéchöıque pour la longueur de 10 cm ne semblent pas être meilleures que ceux relevés à
l’extérieur pour plusieurs raisons, la première étant que sur de petite longueur, l’influence
des ondes extérieures peut être négligeable, cela revient d’une part à l’intensité du signal
transmis qui diminue au fur et à mesure que la longueur augmente, mais dans notre cas,
la distance entre l’antenne émettrice et réceptrice n’est pas très importante, le signal reste
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donc robuste lors de son déplacement tout au long du canal.

D’autre part, le mauvais contact entre la surface de l’antenne et celle de la peau créée
des atténuations supplémentaires et une mauvaise exposition du bras au signal transmis,
ce qui se traduit directement par une atténuation non négligeable. Le mauvais contact
constitue le facteur principal menant à ce résultat, ce qui explique les valeurs basses dans
la chambre anéchöıque.

Nous allons une nouvelle fois comparer entre les mesures à l’intérieur et à l’extérieur
de la chambre anéchöıque pour la longueur de 138 cm, les résultats sont présentés dans
la figure 3.13.

Figure 3.13 – Atténuation du signal lors du couplage capacitve HBC avec antenne type
patch pour la longueur du canal de 138 cm, à l’intérieur et à l’extérieur de la chambre
anécḧıque.

On remarque aisément que la qualité du signal de transmission le long du canal est
meilleure à l’intérieur de la chambre anéchöıque qu’à l’extérieur, puisque les atténuations
relevées à l’intérieur de la chambre anéchöıque pour la longueur de 138 cm sont meilleures
et moins faibles contrairement à l’extérieur de la chambre, à l’opposer de valeurs exposées
dans la figure 3.12. Cela dit, à partir de 50 MHz l’environnement extérieur n’aura plus
une grande influence sur la qualité du signal de transmission, en vue de la forte zone
d’instabilité a�chée.

b- Electrode ECG

Une autre série de mesures est réalisée en changeant les antennes patch par des élec-
trodes ECG afin de mettre en évidence l’existence ou non d’un facteur matériel qui agit
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sur le canal et sa qualité de transmission. Tout en gardant la même configuration, on place
deux électrodes à une distance de 10 cm puis pour une seconde mesure à une distance de
138 cm, une antenne à chaque poignet et en alimente avec un générateur de fonction en
Tx et un analyseur de spectre en Rx. Les résultats obtenus sont illustrés dans la figure 3.14

Figure 3.14 – Atténuation du signal lors du couplage capacitve HBC avec antenne type
électrode ECG pour deux longueurs du canal : 10 et 138 cm.

On remarque qu’il y a une certaine similitude dans l’allure des deux graphes et la dif-
férence d’atténuation entre les deux longueurs est très faible. En basse fréquence l’allure
des deux signaux est stable, mais plus on augmente la fréquence, plus les perturbations
deviennent visibles, mais restent relativement stables si on les compare avec les variations
relevées avec l’antenne patch sur une même plage de fréquences. Cette stabilité se traduit
principalement par l’adhérence de l’antenne avec la surface de la peau, puisque la fixation
des électrodes d’ECG étant bonne, elle permet d’éliminer toutes perturbations créées par
un mauvais contact peau-antenne et par conséquent, avoir un signal stable. Cette stabilité
résulte également de l’existence d’un gel conducteur, qui permet de réduire l’impédance
de contact lors de la transmission, mais aussi à la réception.

Si on associe ces résultats avec ceux obtenus précédemment on peut arriver à une
conclusion que le couplage capacitif s’avère très peu dépendant de la longueur du canal,
étant donnée que les atténuations relevées pour les deux longueurs ( 10 cm et 138 cm ) ne
sont pas très lointaines et leurs valeurs varient entre 5 et 8 dBm pour une di↵érence de 128
cm. On pourra donc conclure que le couplage capacitif n’est pas influencé par la longueur
du canal, mais sa stabilité dépend fortement du bon contact de l’antenne émettrice et
réceptrice avec la surface de la peau.

Cette série de mesures du couplage capacitif est complétée par une comparaison de

54



performance entre les deux antennes utilisées, la figure 3.15 a�che les di↵érentes d’atté-
nuation relevées pour une longueur de 10 cm à l’aide d’une antenne patch et ECG.

Figure 3.15 – Comparaison entre les atténuations du signal lors du couplage capacitve
HBC avec deux antennes type : électrode ECG et patch, pour une longueur du canal de
10cm.

Le tracé prouve que l’antenne patch présente une meilleure atténuation que l’antenne
ECG et cela malgré l’existence de perturbation due à un éventuel mauvais contact. Ceci
résulte principalement de la taille de la masse qui est plus grande dans l’antenne patch
(3x3 cm) comparée à celle de l’électrode qui a un rayon de 0.5 cm. On dira alors que les
électrodes ayant une masse plus grande présenteraient une atténuation plus faible.

On remarquera une nouvelle fois l’existence de deux zones délimitées par la fréquence
f=9.8 MHz ayant une atténuation aux environs de -24 dBm pour l’antenne patch et -22.5
dBm pour l’électrode. Cette atténuation brusque est aiguë et récurrente dans l’ensemble
de nos mesures et représente une fréquence où il y a absence de transmission du signal.

En conclusion, les performances du couplage capacitif sont liées aux types d’antennes
utilisés. Ainsi, pour avoir de meilleurs résultats un compromis entre la taille de l’antenne
et la bonne transmission doit être mis au point.

2. Méthode galvanique

On réalise les mêmes configurations faites précédemment, c’est-à-dire, on représente
l’évolution du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonction de la fréquence (kHz). Les
mesures sont e↵ectuées sur l’avant bras droit du sujet (10 cm) et sur les deux poignets (138
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cm). L’ensemble des mesures seront faites dans un environnement normal (laboratoire) à
l’aide d’électrode d’ECG achetée au commerce. La particularité du couplage galvanique
est la suppression du chemin de retour à la terre. On utilisera alors 2 antennes en émis-
sion pour l’envoi de l’excitation di↵érentielle et deux autres en réception. De même que
précédemment, les antennes ont été alimentées par un générateur de fonction (Tx) et le
signal récupéré à l’aide d’un analyseur de spectre (Rx).

Figure 3.16 – Atténuation du signal lors du couplage galvanique HBC avec antenne type
électrode ECG pour deux longueurs du canal : 10 et 138 cm.

Les résultats illustrés sur la figure 3.16, montre la di↵érence d’atténuation entre les
longueurs de 10 cm et 138 cm. Comparé au résultat du couplage capacitif, où les atténua-
tions des deux longueurs étaient relativement proches, ici on constate un décalage allant
de 8 à 15 dBm. On remarquera une nouvelle fois la formation de deux zones délimitées
par la fréquence f1= 10 MHz, pour les deux longueurs avec une atténuation égale à -24
dBm pour la longueur de 10 cm et -35 dBm pour celle de 138 cm.

Les fréquences optimales détectées sont f
opt1= 1900 kHz pour une atténuation de -8.3

dBm et f
opt2= 22 MHz pour une atténuation de -18.84 dBm, correspondant respectivement

aux longueurs de 10 cm et 138 cm.

Ces deux fréquences optimales se situent dans la première zone, ce qui nous laisse
croire que le couplage galvanique est plus adéquat en basse fréquence qu’en haute fré-
quence, puisque dans la seconde zone, on retrouve les atténuations les plus faibles, -27.12
dBm pour f

min1= 171 MHz et -42.64 dBm pour f
min2= 75.5 MHz respectivement pour les

longueurs de 10 cm et 138 cm.

Si on compare les atténuations des fréquences optimales avec ceux du couplage ca-
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pacitif, on constate immédiatement que le couplage galvanique présente une plus grande
atténuation du signal. Ce qui est plus ou moins prévu, étant donné que le couplage gal-
vanique utilise les ions présents dans le corps humain qui rencontrent plus d’obstacles
que le couplage capacitif. De même pour la longueur du canal qui semble avoir un e↵et
non négligeable sur l’atténuation de transmission de notre signal, même si le signal reste
relativement stable sur toute la gamme de fréquences.

Pour mettre davantage en évidence l’influence de la longueur du canal dans le cou-
plage galvanique, la figure3.17 a�che les résultats des mesures à l’intérieur de la chambre
anéchöıque, avec une configuration identique à la précédente.

Figure 3.17 – Atténuation du signal lors du couplage galvanique HBC avec antenne type
électrode ECG pour deux longueurs du canal : 10 et 138 cm, à l’intérieur de la chambre
anéchöıque.

Les mesures prises à l’intérieur de la chambre anéchöıque confirment les résultats ob-
tenus à l’extérieur. Tout d’abord, les tracés prouvent qu’il y a dépendance à la longueur
du canal pour le couplage galvanique, puisque la di↵érence entre les deux tracés varie de
5 dBm jusqu’à 15 dBm. Ensuite, on prouve que le couplage galvanique confine bel est
bien le signal à l’intérieur du corps humain, puisqu’il n’y a pas ou très peu l’influence des
bruits externes sur le signal de transmission.

Encore une fois, l’apparition d’une faible transmission aux alentours de 10 MHz, attei-
gnant une atténuation de -52 dBm pour la longueur de 130 cm et -43 dBm pour celle de
10 cm. On déduit de cela que cette baisse de transmission est une caractéristique du canal
qui est propre à notre sujet d’expérience, car l’existence d’une telle coupure récurrente
n’apparâıt dans aucun résultat de la littérature.
Pour souligner davantage cette indépendance au milieu externe, la figure 3.18 compare
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entre les deux longueurs 10 et 130 cm à l’intérieur et à l’extérieur de la chambre anéchöıque.

(a) (b)

Figure 3.18 – Atténuation du signal lors du couplage galvanique HBC avec antenne type
électrode ECG à l’intérieur et à l’extérieur de la chambre anéchöıque, pour deux longueurs
du canal, (a) 10 cm, (b) 138 cm.

On constate que l’évolution des tracés est conforme à nos prévisions, puisqu’elle écarte
l’influence du milieu externe sur le couplage galvanique, en mettant en évidence le rap-
prochement des courbes de transmission pour une même longueur et dans deux milieux
di↵érents.Finalement, on arrive à la conclusion que le signal dépend uniquement de l’impé-
dance de l’électrode et des conditions particulières du volume corporel à travers lequel elle
se propage, atténuant ainsi l’e↵et de toute perturbation externe. Cependant, au moment
des mesures et saisie de données, nous avons constaté que les positions et mouvements du
sujet influencent légèrement sur le signal.

Dans tous les cas on constate l’existence de deux zones séparées du environ de 10 MHz.
On pourra alors dire que le couplage galvanique agit comme un filtre passe bas.

3.6.2 Deuxième configuration : Générateur de fonction (Tx)
avec oscilloscope (Rx)

L’atténuation (path loss factor) fait référence à la perte de la force d’un signal entre
émetteur-récepteur. Elle a été calculée afin de quantifier l’atténuation lors du canal HBC
pour di↵érentes fréquences. L’atténuation est le rapport entre la tension reçue (Rx) et la
tension transmise (Tx) comme suit :

Pathloss(dB) = 20 lg10(
V
Rx

V
Tx

) (3.4)
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Tel que, VRx et VTx représentent respectivement les tensions de signal reçues et trans-
mises.

1. Méthode capacitive

La figure 3.19 représente l’évolution de l’atténuation le long du canal (dBm) en fonction
de la fréquence (kHz). Les mesures ont été e↵ectuées sur l’avant bras droit du sujet à l’aide
de deux antennes patch distantes de 10 cm, une en émission et l’autre en réception. Les
mesures ont été réalisées dans un environnement neutre (laboratoire) pour le couplage
capacitive. Les antennes ont été alimentées par un générateur de fonction (Tx) et le signal
récupéré à l’aide d’un oscilloscope (Rx). Pour deux configurations di↵érentes, l’une à l’aide
d’un balun et l’autre sans.

Figure 3.19 – Atténuation du signal lors du couplage capacitif HBC avec antenne type
patch pour deux longueurs du canal de 10 cm, avec et sans balun.

Le couplage capacitif semble agir comme un filtre passe bas, l’atténuation est stable
quasi inexistante sur la gamme de fréquences de 100 kHz à 9 MHz avec une fréquence
optimale à 6 MHz pour la mesure sans balun, à partir de 9 MHz on constate une aug-
mentation drastique de l’atténuation pour les deux tracés comprise entre 20 et 40 dB. Le
tracé montre également que les atténuations du balun sont plus accentuées.

2. Méthode Galvanique

Identiquement aux mesures capacitives, La figure3.20 représente l’évolution de l’at-
ténuation le long du canal (dB) en fonction de la fréquence (kHz). Les mesures ont été
e↵ectué sur l’avant bras droit du sujet à l’aide de quatre électrodes d’ECG, deux en émis-
sion et les deux autres en réception pour une longueur de canal de 10 cm. Sachant que la
longueur transversale est de 5 cm entre les deux électrodes d’émission et de réception. Les
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mesures ont été réalisées dans un environnement neutre (laboratoire) pour le couplage gal-
vanique. Quant aux antennes, elles ont été alimentées par un générateur de fonction (Tx)
et le signal récupéré à l’aide d’un oscilloscope (Rx). Pour deux configurations di↵érentes,
l’une à l’aide d’un balun et l’autre sans.

Figure 3.20 – Atténuation du signal lors du couplage galvanique HBC avec antenne type
électrode ECG pour deux longueurs du canal de 10 cm, avec et sans balun.

Tout comme le couplage capacitif, le couplage galvanique semble agir comme un filtre
passe bas. L’atténuation accentue petit à petit et au fur et à mesure que la fréquence
augmente pour être totalement instable au-dessus de 10 MHz. L’allure du couplage avec
balun rejoint celle sans balun au-dessus de 10 MHz, mais est totalement atténuée dans
l’intervalle de transmission de 100 kHz à 10 MHz qui semble pourtant être la bande de
fréquences les plus appropriées pour le fonctionnement des deux méthodes de couplage.
Cette seconde mesure confirme que le balun absorbe une grande quantité d’énergie sur
l’intervalle de 100 kHz à 10 MHz et que son utilisation dans cet intervalle détruit le signal
et n’est donc pas recommandé.

3.6.3 Comparaison entre les méthodes capacitive et galvanique

On conclut nos mesures sur la transmission du signal, en faisant une légère comparaison
entre le couplage capacitif et galvanique, les résultats sont présentés dans la figure 3.21.

Nous avons vu le long des mesures que le couplage capacitif présente de meilleur va-
leur d’atténuation que le couplage galvanique indépendamment du matériel utilisé. Il faut
savoir que la di↵érence d’atténuation entre les deux couplages est importante et varie de
15 à 22 db et augmente davantage pour des longueurs de canal importantes.

Cette di↵érence d’atténuation s’explique par la nature du support utilisé dans les deux
couplages. Comme le signal est confiné dans le couplage galvanique, ça rend son passage
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(a) (b)

Figure 3.21 – Comparaison entre les atténuations du signal lors du couplage capacitif et
galvanique HBC avec antenne type patch pour une longueur du canal de 10 cm, avec (a)
Première configuration, (b) Deuxième configuration.

au travers des cellules plus di�cile puisque de nombreuses pertes peuvent s’additionner
à notre signal. Rappelons que dans la modélisation des tissus humains les fluides intra
et extra cellulaires sont représentés par des résistances qui gênent l’écoulement du signal,
mais surtout l’impédance de la membrane qui est importante en basse fréquence et qui
représente le principal obstacle pour le déplacement du signal, contrairement au couplage
capacitif qui rencontre peu d’obstacles si ce n’est un environnement pollué par un fort
bruit. Sur de longues distances ,cette di↵érence tend à diminuer, mais le couplage capacitif
reste plus robuste dans tous les cas.

Encore une fois, on retrouve la coupure de transmission aux environs de 10 MHz à
15 MHz, ce qui nous laisse conclure que les couplages capacitif et galvanique sont inex-
ploitables au-dessus de 10 MHz, et que l’intervalle de transmission idéale est de 100 kHz
à 10 MHz, du moins pour notre sujet d’études.
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3.6.4 Troisième configuration

E↵et de l’impédance de contact

La figure 3.9 montre les résultats engendrés par l’influence de la pression exercé à
d’émission, sur l’amplitude de réception, c’est-à-dire, sur la qualité de transmission.

Figure 3.22 – Couplage galvanique amplitude du signal versus pression (force).

Les allures de la figure 3.22, prouve qu’en augmentant la valeur de la pression en émis-
sion (Tx), on obtient une augmentation de l’amplitude reçue en réception (Rx) et par
conséquent, de faible valeur d’atténuation. Cela revient à l’augmentation significative de
la surface de contact électrode/peau engendrée par la pression exercer en émission.

Ce résultat est dû au fait que la peau est déformable avec une certaine flexibilité, aussi
que la pression chasse la couche d’air présente entre l’électrode et la peau.L’existence de
cette couche d’air résulte des imperfections de l’état de surface (rugosité) qui est claire-
ment visible au niveau microscopique.

On note que lors de l’absence de contact physique entre l’électrode et la peau, le canal
ne peut conduire le signal. Cela est visible sur la première phase des graphes de la figure
3.9 (a).

La seconde expérience porte sur l’e↵et du gel conducteur présent dans les électrodes
ECG sur la qualité de transmission.

L’utilisation du gel de contact électrique diminue significativement la couche d’air
présente entre l’électrode et la peau, ceci est visible sur les graphes de la figure 3.23] (a,
b).
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(a) (b)

Figure 3.23 – Couplage galvanique, variation de l’amplitude du signal Rx en fonction de
la pression appliquée sur l’électrode du signal de Tx. (a) Avec gel de contact électrique,
(b) Sans gel de contact électrique.

Dans la première phase le contact est sans pression (F= 0 N). En absence de pression,
on remarque que l’amplitude en réception pour un contact avec gel est plus grande que
pour un contact sans gel, avec une valeur proche de 0.5 Vcc (1.94 dB en terme d’atté-
nuation). Dans la seconde phase, une force F⇡4.5N est appliquée, la di↵érence est de 0.2
Vcc (0.7243 dB). Finalement, dans la troisième phase, une nouvelle force F⇡5.5N est ap-
pliquée sur l’électrode en cuivre, où les amplitudes des deux configurations (avec et sans
gel) convergent vers la même valeur. Cela peut être expliqué par l’atteinte de la limite
de flexibilité de la peau sous la grande pression exercée, ainsi, la couche d’air est chassée
dans les deux cas.

3.7 Comparaison des résultats

Le tableau 3.3, compare entre les résultats obtenus lors de nos mesures avec les résultats
présents dans la littérature.
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Réf Couplage Bande passante Comportement
du canal

Influence de la fréquence et
de la longueur du canal

[11] Galvanique 10kHz à 1MHz Filtre passe-
bas

Atténuation augmente avec
l’augmentation de la fré-
quence, @antenne poignet

[12] Galvanique 100kHz à 1MHz Filtre passe-
bas

La longueur du canal a↵ect
l’atténuation du signal

[13] Capacitif 200MHz à 600MHz Filtre passe-
haut

Stabilité du signal entre 1 à
10MHz.

[14] Capacitif 100kHz à 100MHz Filtre passe-
haut @4Mhz

<10MHz, l’atténuation va-
rie en fonction de la fré-
quence et la longueur du ca-
nal

Nos
résul-
tats

Capacitif 100kHz à 10MHz Filtre passe-
bas

Atténuation augmente avec
l’augmentation de la fré-
quence

Nos
résul-
tats

Galvanique 100kHz à 10MHz Filtre passe-
bas

La longueur du canal a↵ect
l’atténuation du signal

Table 3.3 – Récapitulatif et comparaison des résultats de mesures in vivo.

3.8 Conclusion

Au cours de ce chapitre nous avons testé plusieurs configurations de mesure dans le
but de connaitre les caractéristiques du canal humain. A priori les caractéristiques du
canal dépendent fortement du type de couplage utilisé. Nous avons constaté que chaque
changement de méthode souligne de nouvelles caractéristiques souvent propres à ladite
méthode qu’au canal. Néanmoins, nous avons réussi à mettre en évidence les principales
caractéristiques, tel que la bande passante, l’e↵et de la longueur du canal, la nature du
bruit...

La bande passante varie de 100 kHz à 10 MHz avec l’existence d’une coupure de
transmission aux environs de 10 MHz. Laissant ainsi le canal agir comme un filtre passe
bas sur la bande de fréquences de 100 kHz à 300 MHz. Il existe également une seconde
coupure de transmission aux environs de 90 MHz. Cette dernière est moins gênante en
vue de l’instabilité du signal aux hautes fréquences. Ces deux coupures ne semblent pas
avoir de source précise et n’existent pas dans les mesures réalisés en littérature. Elles sont
donc propres à notre sujet d’expérience.

Le bruit du canal est supposé blanc et dont la puissance varie avec la variation des
méthodes de couplage.

Finalement, connaitre les caractéristiques du canal revient à analyser le fonctionnement
du couplage capacitif et galvanique et à comparer entre eux.

Le couplage capacitif présente une meilleure atténuation quelque soit la longueur du
canal, contrairement au couplage galvanique. Puisque l’atténuation, varie de 3dBm à 10
dBm pour le couplage capacitif à la di↵érence de 5 dBm à 20 dBm pour le couplage
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galvanique. Également, la longueur du canal a↵ecte peu le couplage capacitif qui ne perd
pas de ses performances, a l’encontre du couplage galvanique qui présente de grandes
atténuations plus la longueur du canal est importante. Néanmoins, Le couplage capacitif
présente une forte dépendance au milieu externe contrairement au couplage galvanique
qui est peu influençable.

Certaine caractéristiques sont communes aux deux couplages à savoir, l’existence d’un
mauvais contact des antennes avec la peau a↵ecte les performances des deux couplages
indépendamment de la plage de fréquences utilisées, ainsi, dans la troisième méthode, on
prouve l’importance de l’utilisation d’un gel de contact. Idem pour la taille des antennes
qui a↵ecte les performances des deux couplages. Il est important de faire un compromis
entre la taille de l’antenne et les performances de transmission souhaitées ;
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Chapitre 4

Caractérisation du canal par
simulation

4.1 Introduction

Nous avons prouvé dans le chapitre 3 la faisabilité de la propagation du signal élec-
trique à travers du corps humain. Les mesures in vivo se sont portées sur une partie du
corps où de fortes variations de l’atténuation lors de la transmission ont été observées et
cela avec di↵érentes antennes et appareils de mesure. Notre étude s’est porté sur les ex-
trémités, avant bras droit, qu’on tentera au cours de ce chapitre de modéliser et de simuler.

On cherchera en premier lieu à modéliser le bras de notre sujet. On étudiera par la suite
la distribution du champ électrique, du champ magnétique, les paramètres S ainsi que la
distribution du courant dans le canal humain et enfin le débit d’absorption spécifique
(SAR). On essayera de simuler nos modèles avec plusieurs longueurs de canal, di↵érentes
distances transversales, plusieurs épaisseurs pour les tissus biologiques (muscle, peau,
graisse et os), plusieurs formes et surfaces d’électrode, plusieurs matériaux d’antennes etc.

La nouveauté rajoutée lors de ses simulations est la prise en compte de la couche san-
guine qui souvent dans la littérature est négligée ou confondu avec la peau, cela revient
principalement à la di�culté de séparer entre les deux couches finement liées.

4.2 Présentation du modèle de phantom

Pour mieux comprendre les mécanismes de transmission électrique du HBC à travers le
tissu humain, nous proposons au cours de ce chapitre un modèle cylindrique multicouche
FEM pour simuler le bras humain. Des modèles similaires ont déjà été utilisées dans la
littérature HBC, mais omettent souvent la couche sanguine.

La géométrie considérée dans notre simulation du bras humain, consiste-en un cylindre
multicouche formé de six couches concentriques di↵érentes, chacune représentant un tissu
di↵érent : la peau, le sang, la graisse, le muscle, l’os cortical et spongieux, une vue d’en-
semble de notre modèle est présentée dans la figure 4.1.
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(a) (b)

Figure 4.1 – Modèle cylindrique du phantom, (a) vue de perspective, (b) vue découpée.

Les simulations sont réalisées sur deux modèles de cylindre, le premier représente ap-
proximativement celui de notre sujet de mesure avec un rayon externe de 4 cm, le second
aura un rayon plus grand de 6 cm, le but étant de montrer les di↵érences de propagations
chez les hommes et les femmes. Le tableau 4.1 énumère les principaux paramètres de ces
deux modèles, on y retrouve l’épaisseur des di↵érentes couches du tissu humain. Sachant
que les di↵érentes longueurs de canal considérées lors de notre simulation sont : 5 , 10,
15, 20 et 130 cm.

Description Paramètres Valeur [cm] Description Paramètres Valeur [cm]
Bras cylindrique
(femme)

R 4 Bras cylindrique
(homme)

R 6

épaisseur de la
peau

ep 0.2 épaisseur de la
peau

ep 0.3

épaisseur de la
couche sang

es 0.05 épaisseur de la
couche sang

es 0.1

épaisseur du
muscle

em 0.7 épaisseur du
muscle

em 1

épaisseur de la
graisse

eg 0.6 épaisseur de la
graisse

eg 0.6

épaisseur de l’os
cortical

eo 0.25 épaisseur de l’os
cortical

eo 0.65

épaisseur de l’os
spongieux

eos 0.2 épaisseur de l’os
spongieux

eos 0.35

Table 4.1 – Récapitulatif des paramètres caractéristiques du phantom.

Un modèle de bras cylindrique a été présenté par [11] pour étudier l’influence du cou-
plage galvanique sur l’atténuation ainsi que la taille des électrodes et des articulations
humaines, entre autres. Cependant, seules trois fréquences ont été simulées et une seule
des quatre électrodes a été considérée comme GND, ce qui ne correspond pas au couplage
di↵érentiel pur. De plus, l’isolation du bras par rapport à l’air extérieur était établie et
le champ électrique n’était ni calculé dans l’air ni dans les tissus. Également dans [5], on
retrouve un modèle basé sur une solution FEM d’un système IBC capacitif, l’analyse de
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la distribution du courant sur le bras humain a été calculée et l’influence de paramètres
tels que l’humidité de la peau et la taille de l’électrode ont été étudiées, montrant que la
densité de courant la plus élevée était confinée dans le muscle.

Une étude plus récente [29] a proposé un modèle de couplage galvanique FEM du corps
humain entier et a présenté la distribution du potentiel électrique étudiant la transmis-
sion du signal à partir de di↵érentes parties du corps. Néanmoins, ils n’ont pas fourni de
simulations de la densité de courant et du champ électrique à travers les di↵érents tissus
en fonction de la fréquence et pour di↵érents paramètres tels que la longueur du canal et
la distance entre électrode etc. Autrement dit, les di↵érents mécanismes de transmission
électrique par lesquels une telle dépendance existe, ainsi que leurs relations avec les voies
de transmission de signaux réels à travers le corps humain, restent encore inconnus. Par
conséquent, une analyse plus approfondie des causes et des e↵ets des principaux para-
mètres et tissus du HBC galvanique doit être réalisée.

4.3 Description des antennes

La première antenne est modélisée à partir de notre antenne de mesure. Elle possède
les mêmes caractéristiques c’est-à-dire, de forme carrée et de dimension égale à 2x2 cm
pour le côté conducteur et 3x3 cm pour la masse et le substrat. Le matériel utilisé est le
cuivre pour le patch et la masse avec une épaisseur de 18 µm, le substrat est modélisé
avec FR-4 avec une épaisseur de 1.2 mm. L’antenne est alimenté par un cable coaxial relié
à la couche conductrice. La figure 4.2 illustre notre antenne.

(a) (b)

Figure 4.2 – Antenne patch pour couplage capacitif, (a) vue de perspective, (b) vue de
coupe.

La seconde antenne est constituée d’une couche conductrice de 2x2 cm et d’épaisseur
18 µm. Elle est superposée à une couche de substrat d’épaisseur de 2 mm et de surface
4x4 cm. Le substrat est aussi superposé à une masse en cuivre de surface de 4x4 cm et
d’épaisseur de 18 µm.De même pour la 3e antenne qui est de forme ronde, avec une surface
de contact d’environ 0.78 cm2 et de surface de masse d’environ 2 cm2.
Le tableau 4.2 récapitule l’ensemble des antennes utilisées lors de notre simulation, leurs
matériels ainsi que leurs dimensions.
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Dimension Type I Type II Type III Type IV
Forme Carrée Carrée Carrée ronde
Matériel de la couche
conductrice et de la masse

Cuivre (Cu) Cuivre (Cu) Argent ( Ag) Cuivre(Cu)

Matériel du substrat FR-4 FR-4 FR-4 FR-4
Surface de la couche
conductrice

2x2 cm 2x2 cm 2x2 cm 0.5 cm

Épaisseur de la couche
conductrice

18µm 18µm 18µm 18µm

Surface du substrat 3x3 cm 4x4 cm 4x4 cm rayon : 0.8 cm

Épaisseur du substrat 1.2 cm 0.2 cm 0.2 cm 0.2cm
Surface de la masse 3x3 cm 4x4 cm 4x4 cm 0.8 cm2

Épaisseur de masse 18µm 18µm 18µm 18µm

Table 4.2 – Récapitulatif des caractéristiques des antennes simulées.

4.4 Caractérisation du canal HBC par des mesures

in virteo (simulation logiciel)

Cette méthode de caractérisation permet essentiellement de mesurer et d’acquérir des
informations qu’on ne peut avoir en utilisant des mesures in vivo ou in vitro, tels que
les distributions de la densité du courant et les champs électriques et magnétiques dans
l’espace de mesure et par fréquence tous en changeant les paramètres diélectriques du
corps humain et les géométries de sa morphologie.

Au cours de la simulation de la méthode capacitive, nous avons utilisé deux types
d’antennes, la première est identique à celle utilisée dans les mesures in vivo, quant à la
seconde, il s’agit d’une simple antenne patch. Ce choix permet d’une part, de réaliser un
modèle où ces résultats de simulation peuvent être comparés au résultat de mesures in vivo
(comparaison in vivo/in vitro). D’autre part, réaliser une antenne simple nous permet-
tant d’e↵ectuer des changements de tailles, de matériaux et d’orientation pour souligner
l’existence d’une influence ou non sur le signal de transmission et le canal HBC.

Aussi, dans la même philosophie que les antennes et pour avoir des simulations rapides
et flexibles, nous avons réalisé deux structures de phantom di↵érentes, l’une cylindrique
proche du modèle réel et la seconde rectangulaire « grossière ». Le but étant d’avoir
un gain de temps et de mémoire de calcul nécessaire pour la simulation des di↵érentes
configurations, chose qui avère être di�cile pour des modèles plus complexes tels qu’un
phantom cylindrique.
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4.5 Conception et résultat des simulations

Le canal est modélisé par cinq (05) couches distinctes empilées l’une sur l’autre, ces
couches sont : la peau, la graisse (tissus adipeux), les muscles, le sang, et l’os. L’épaisseur
des couches est très variable et di↵érente d’une personne à une autre, mais en général
l’épaisseur des couches peut être classée du plus fin au plus épais comme suit : le sang, la
peau, la graisse, les muscle et l’os.

Dans l’ensemble des simulations réalisées, une paire d’électrodes ont été placées sur la
peau à des distances di↵érentes, allant de 5 cm à 130 cm. Les épaisseurs du tissu consi-
dérées dans ces modèles sont résumées dans le tableau 4.1. Le comportement fréquentiel
complexe des propriétés diélectriques des tissus, à savoir la conductivité électrique � et
la permittivité ", ont été modélisées au moyen mis a disposition par les bibliothèques du
logiciel de simulation, qui sont basées sur les modèles de Cole-Cole à quatre paramètres.
Les résultats de simulation sont présentés par modèle dans la suite du chapitre.

la méthode de résolution numérique FEM est utilisée lors de la simulation, à rappeler
que cette méthode est fréquentielle et où la géométrie du bras est maillée à l’aide d’un
élément tétraèdre libre extra-fin. Pour alléger le temps de calcul (simulation) et les res-
sources de mémoire allouées pour le calcul, l’option de maillage par défaut fournie par
CST Studio est utilisée. Néanmoins, pour plus de précisions, un maillage plus a�né et
précis est exécuté au voisinage des électrodes et des ports d’alimentations. Les paramètres
par défaut mènent à un nombre d’éléments (mailles) compris entre 50 000 et 150 000.

4.5.1 Modèle Réel

Le modèle réel représente la simulation la plus fidèle possible aux mesures faites sur
sujet. Les dimensions de l’antenne, l’alimentation réalisée ainsi que les dimensions du bras
sont tous approximativement identiques aux mesures expérimentales.

à l’aide de ce modèle, nous identifierons en premier lieu, les paramètres influençant
et montrant la transmission du signal électrique dans le corps humain. La simulation est
e↵ectuée sur une longueur de canal de 5 cm, où on étudiera, la densité de courant. S’en-
suit une étude du champ électromagnétique, où on mettra en évidence le champ E et H
séparément. On finira par exposer le débit d’absorption spécifique (DAS) pour valider la
conformité des antennes aux réglementations sur l’exposition aux champs électromagné-
tiques.

a- Présentation des densités de courant

La figure 4.3 représente la distribution de la densité de courant pour six (06) fréquences
di↵érentes (100kHz, 1, 10, 100, 200 et 300 MHz) et aux deux extrémités du canal (Tx et
Rx). Les résultats représentent la distribution logarithmique (dB) de la densité de courant.
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Figure 4.3 – Tableau récapitulatif de la densité de courant pour di↵érentes fréquences.

En premier lieu, on constate qu’en basse fréquence, l’induction du courant dans le
canal humain et l’antenne est très faible et est inférieure à -80 dB avec une légère propa-
gation sur la surface de contact peau-antenne. C’est à partir de 1MHz qu’on commence
à constater l’apparition du courant dans le corps humain au niveau des couches muscu-
laires, sanguine et de la peau. A mesure que la fréquence augmente, l’intensité du courant
augmente de façon homogène et cela sur les deux extrémités (Tx et Rx).

Dans l’ensemble des cas, le courant est principalement confiné dans le muscle, le sang
et la peau. Cependant, à partir de 10 MHz, la densité de courant varie entre -50 dB et
-45 dB dans l’os et les couches graisseuses qui jusque-là n’étaient pas impliquées dans la
conduction du courant électrique, on remarquera que plus la fréquence augmente plus le
courant induit est intense. Cela revient principalement à l’augmentation de la conducti-
vité des tissus biologiques en haute fréquence, selon les équations de Cole-Cole. D’autres
configurations et méthodes d’alimentation, nous permettrons par la suite de confirmer les
couches susceptibles de conduire un courant électrique.

b- Présentation du champ électrique et magnétique

La figure 4.4 présente les diagrammes du champ électrique simulé au niveau des élec-
trodes émettrice et réceptrice pour cinq (05) fréquences di↵érentes (1, 10, 100, 200 et 300
MHz) sous une échelle logarithmique (dB). Les résultats sont normalisés à 50 ohms et
représentent le diagramme de champ électrique.

On constate que la distribution du champ E se fait principalement à l’extérieur du
canal humain et cela sur l’ensemble des fréquences de simulation. Néanmoins l’intensité
importante du champ autour de l’antenne est à proximité, à mener à l’induction du champ
à l’intérieur du canal, aux deux extrémités du canal (Tx et Rx). Cela ne nous permet pas
d’a�rmer que le champ se déplace en majorité à l’extérieur du canal humain.

Ainsi, on remarque que malgré l’intensité importante du champ dont la valeur maxi-
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Figure 4.4 – Tableau récapitulatif du champ électrique pour di↵érentes fréquences.

male est de 0dB, la présence du champ dans les tissus musculaires varie entre -50 dB et
-27 dB en réception (Rx) et entre -27 dB et -4.55 dB en émission (Tx). De même pour les
couches de sang et peau, à la di↵érence de l’émission où, l’exposition directe à l’antenne
présentent des valeurs importantes en champ E.

Finalement, on remarque que la transmission du champ E varie faiblement avec l’aug-
mentation de la fréquence. On confirmera davantage l’e↵et de la fréquence tout au long
du chapitre.

On s’intéressera par la suite au champ magnétique. La figure 4.5 présente la distribu-
tion du champ magnétique avec les mêmes configurations précédentes.

Figure 4.5 – Tableau récapitulatif du champ magnétique pour di↵érentes fréquences.

On constate que le champ magnétique ne possède aucun rôle dans la transmission du
signal puisqu’il est quasi inexistant sur l’ensemble du canal et pour di↵érentes valeurs de
fréquences. L’augmentation de la fréquence à partir de 100 MHz est accompagnée d’une
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légère apparition, mais reste très faible pour être exploitée.

Finalement, on conclut que le champ H n’a aucun rôle ni e↵et de la transmission et sur
le comportement du canal, pour le couplage capacitif. C’est pour cela que dans la suite
des simulations, on ne s’intéressera pas aux valeurs du champ H.

c- Débit d’absorption spécifique (DAS/SAR) :

Figure 4.6 – Tableau récapitulatif de di↵érentes valeurs du SAR pour di↵érentes fré-
quences.

De la figure 4.6, les valeurs du SAR semblent être proportionnelles avec la fréquence
dans le cas du canal humain. On constate que le taux d’absorption augmente avec l’aug-
mentation de la fréquence, ce phénomène s’explique par le fait que le SAR est un paramètre
dosimétrique, si l’atténuation est grande dans le canal le SAR sera faible. Cependant, l’at-
ténuation simulée pour le couplage capacitif semble s’améliorer avec l’augmentation de la
fréquence, il en résultera un taux d’absorption élevé.
Les valeurs obtenues au niveau de l’antenne d’émission (Tx) pour notre plage de fré-
quence sont acceptables et ne présente pas de danger pour le corps humain. Sur la gamme
de 100kHz à 300MHz, le SAR max correspondant à 1.4 W/Kg < 2 W/Kg (pour 10g de
tissus) pour la fréquence de 300 MHz.

d- Transmission du canal - Coe�cient S21 :

La figure 4.7 illustre les variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonc-
tion de la fréquence. Pour la simulation du modèle réel et pour une longueur du canal de
10 cm. Les valeurs sont prises sur la gamme de fréquence de 100 kHz à 300 MHz.

À première vue, l’atténuation relevée pour un canal de 10 cm du couplage capacitif,
diminue avec l’augmentation de la fréquence.

Contrairement à l’atténuation mesurée, le canal simulé semble se comporter comme
un filtre passe-bas sur la gamme de fréquence de 100 kHz à 300 MHz. De même, la
fréquence de coupure constatée à 10MHz dans les mesures in vivo, n’apparait pas dans nos
simulations. Ainsi, l’hypothèse qu’une fréquence d’atténuation de transmission (coupure)
propre au corps humain puisse exister, ne peut être exclue.
Il semblerait également que l’atténuation du canal simulé soit déterministe.
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Figure 4.7 – Variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonction de la
fréquence pour une longueur de canal de 10 cm.

4.5.2 Modèle cylindrique

Pour le modèle cylindrique, deux modèles sont présentés afin de souligner et mettre en
évidence les di↵érences de la transmission de signal qui utilise un canal HBC avec les ca-
ractéristiques d’un homme et une autre avec celle d’une femme (l’influence du genre). Les
di↵érences entre les deux modèles sont causées essentiellement par l’hétérogénéité dans la
distribution de l’ensemble des couches, précisément l’épaisseur de la couche musculaire qui
est plus importante que la couche graisseuse chez les hommes, contrairement au femme
où la couche musculaire est légèrement plus faible ou moins importante que la couche
graisseuse sous-cutanée.

Pour ce modèle plusieurs configurations sont prises en compte, telles que :

• Plusieurs longueurs de canal ont étaient prises en considération ;

• Deux valeurs de diamètre ont été exploitées : 4 cm et 6 cm ;

• Deux matériaux d’antenne ont été pris en compte ;

Ces configurations permettent d’évaluer le canal selon plusieurs paramètres, ces para-
mètres sont : la distribution de la densité du courant, champ électromagnétique ainsi que
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l’atténuation S21.

D’autre part, il faut noter qu’à mesure que la fréquence augmente, la longueur d’onde
commence à montrer un ordre de grandeur similaire aux dimensions géométriques du mo-
dèle et d’autres phénomènes imprévisibles tels que l’e↵et d’antenne corporelle devient non
négligeable [26 - 27]. Pour cette raison, une solution dans le domaine fréquentiel dans la
plage de 1 kHz à 100 MHz a été utilisé.

1. Phantom cylindrique de diamètre de 4 cm

À partir des résultats précédents et de simulation du modèle réel, nous allons nous in-
téresser cette fois-ci uniquement à la densité de courant, au champ E et à l’atténuation S21.

a- La distribution de la densité du courant

La figure 4.8 représente la distribution de la densité du courant pour vingt cinq (25)
combinaisons entre longueurs de canal et fréquences d’utilisation, où cinq (5) longueurs
de canal sont évaluées (5, 10, 15, 20 et 130 cm) pour cinq (5) fréquences d’utilisation (1,
10, 100, 150, 300MHZ). Cette densité est simulée à travers les di↵érents tissus composant
le bras humain.Les résultats représentent la distribution logarithmique (dB) de la densité
de courant.

On remarque que la distribution du courant électrique varie considérablement en fonc-
tion de la fréquence ainsi que de la longueur du canal. En e↵et, la densité du courant
augmente avec l’augmentation de la fréquence. On constate d’ailleurs que la concentra-
tion de la densité de courant dans l’ensemble des cas pris en considération est confinée
dans les trois couches suivantes : la peau, le sang et le muscle.

Dans ces di↵érentes couches, la distribution du courant n’est pas homogène, puisqu’on
observe que la quantité de courant est plus élevée dans les couches sanguine et musculaire
comparées aux autres couches (os, graisse et précisément la peau). À l’exception des zones
où l’antenne et en direct contact avec la peau, précisément en émission, où il nous est im-
possible de préciser les couches impliquées dans la transmission du courant électrique.

Bien qu’il soit évident que la densité augmente sur l’ensemble des fréquences mesurées
indépendamment des longueurs du canal. Néanmoins, on constate une augmentation de la
densité de courant (meilleure transmission) pour la fréquence 150 MHz, où la densité de
courant semble être plus concentrée et uniformément distribuée sur les couches conduc-
trices comparées aux deux fréquences 100 MHz et 300 MHz. On notera finalement que
dans l’ensemble des cas lorsque la fréquence augmente (100 MHz), le courant se propage
également dans le reste des tissus du bras qui sont de moins bons conducteurs, tel que
les couches graisseuses et les os, sachant que l’os spongieux dans tous les résultats de
simulation présente une meilleure conductivité que les couches graisseuses.
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Figure 4.8 – Tableau récapitulatif du courant pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal.

La densité de courant est inversement proportionnelle à la longueur du canal, où elle est
considérablement atténuée surtout en basse fréquence où on remarque qu’une minime par-
tie du courant électrique atteint les électrodes du récepteur (Rx). Toutefois, de meilleures
performances semblent être trouvées pour des fréquences plus élevées, puisqu’une quantité
intéressante de courant est observée en réception (Tx) à partir de 100 MHz.
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Les observations faites sur ses simulations correspondent parfaitement aux résultats
théoriques établis dans le chapitre 2 et calculés à partir des équations de cole-cole, mais
la conductivité de peau est meilleure qu’en théorie. Néanmoins, certaines études attestent
que le courant total traversant un tissu n’est pas seulement déterminé par la densité de
courant, mais aussi par la surface du tissu. On essayera de montrer cela au cours de ce
chapitre et à l’aide d’un modèle de bras de plus grands diamètres.

b- La distribution du champ électrique

Les diagrammes du champ électrique simulé au niveau des électrodes d’émettrice et
réceptrice sont présentés dans la figure 4.9 pour cinq fréquences di↵érentes (1, 10, 100,
150 et 300 MHz) sous une échelle logarithmique (db). Les résultats sont normalisés à 50
ohms et représentent le diagramme de champ électrique.

La figure 4.9 montre la distribution du champ électrique pour les vingt cinq (25) com-
binaisons, on peut voir qu’à 1 MHz, le champ électrique est principalement présent dans
l’air environnant et légèrement confiné dans la couche graisseuse du bras alors qu’il est
négligeable ailleurs, en l’occurrence dans la peau, le sang, le muscle et l’os. Cela pour
toutes les longueurs du canal. On notera qu’en Tx, le champ E n’a pas toujours eu la
même distribution, mais elle est approximativement la même dans tous les cas !

Au fur et à mesure que la fréquence augmente, le champ électrique augmente ainsi que
sa pénétration vers les tissus internes commence à devenir plus intense. À titre d’exemple,
à 10 MHz, le champ électrique s’intensifie, mais continue à se propager à l’extérieur du
bras humain. Par la suite, on constate une pénétration plus intense du champ E dans
les couches graisseuses sur l’ensemble des longueurs du canal contrairement au champ à
1 MHz, probablement due à la forte permittivité du gras comparé aux autres couches,
ainsi qu’une légère pénétration du champ dans les couches externes (peau et sang), qui
n’apparâıt que pour les longueurs de 5 et 10 cm.

A partir de 100MHz le champ électrique devient de plus en plus dense au-dessus de
l’antenne et la pénétration vers les tissus internes augmente également et devient non
négligeable sur l’ensemble des couches du bras. Ainsi le champ électrique n’est plus limité
à la graisse, mais augmente considérablement dans le muscle et l’os. Néanmoins, la propa-
gation reste forte dans la couche graisseuse, variant de -9 dB à 0 dB. Contrairement aux
couches externes et aux couches musculaires et osseuses où il varie de -27 dB à -50 dB.
On notera une nouvelle fois la fréquence de 150 MHz qui présente les meilleures valeurs
de propagations indépendamment des longueurs du canal.

Toutefois, on remarque une légère dépendance entre la propagation du champ E et la
longueur du canal, de 5 cm à 20 cm la variation du champ en fonction de la longueur du
canal est très légère précisément à partir de 100 MHz. Mais à 130 cm une forte atténuation
du champ est notée. Cela revient en majeure partie aux limites de la simulation et au rap-
prochement des antennes Tx et Rx des extrémités du modèle qui causent ainsi davantage
de pertes. Nous ferons dans ce qui suit une comparaison du paramètre de transmission
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Figure 4.9 – Tableau récapitulatif du champ E pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal, pour un bras de diamètre de 4 cm.

qui explique ce phénomène.

Encore une fois, les résultats correspondent aux attentes théoriques des chapitres 1 et
2. La propagation du champ électrique dans le couplage capacitif se fait bien à la surface
du corps et à son environnement, le laissant ainsi dépendant des paramètres externes. Son
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intensité autour du bras diminue à mesure que la distance augmente. Toutefois, il existe
une faible quantité qui pénètre dans le corps, mais elle n’est pas su�samment importante
pour considérer le bras comme un support de transmission sur la gamme de fréquences
étudiée.

c- Transmission du canal - Coe�cient S21

La figure 4.10 illustre les variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonc-
tion de la fréquence. Pour la simulation d’un phantom cylindrique avec di↵érentes lon-
gueurs de canal et sur la plage de fréquences allant de 100 kHz à 300 MHz.

Figure 4.10 – Variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonction de la
fréquence, pour plusieurs longueurs de canal (5, 10, 15, 20 et 130 cm).

À première vue, les atténuations relevées pour di↵érentes longueurs de canal semblent
proches. On constate qu’une augmentation de 5 cm dans la longueur du canal est accom-
pagnée d’une atténuation variant entre 6 et 13 dBm.

À 400 KHz une légère diminution de transmission est constatée pour les distances de
5 et 10 cm pour ensuite redevenir stable sur la gamme de 1 MHz à 90 MHz. À partir de

79



90 MHz l’ensemble des atténuations diminuent et semblent converger vers le même point,
cela signifie qu’il y a une amélioration de transmission dans cette gamme de fréquences.
On constatera aussi qu’à partir de 90 Mhz, la longueur du canal importera peu en vue de
l’amélioration de transmission et qu’il n’y a plus aucun obstacle pouvant nuire à l’onde
transmise.

Pourtant, on constate que la transmission est très atténuée et perturbée sur le canal
de 130 cm, nous laissant ainsi croire que le couplage capacitif n’est pas entièrement indé-
pendant de la longueur du canal.

2. Phantom cylindrique de diamètre de 6 cm

a- La distribution de la densité du courant

Identiquement aux mesures précédentes, la figure 4.11 représente la distribution de
la densité du courant pour vingt-cinq (25) combinaisons entre longueurs de canal et fré-
quences d’utilisation, où cinq (5) longueurs de canal sont évaluées (5, 10, 15, 20 et 130
cm) pour cinq (5) fréquences d’utilisation (1, 10, 100, 150, 300 MHz). Cette densité pour
un bras humain d’un rayon de 6 cm (homme). Les résultats représentent la distribution
logarithmique (dB) de la densité de courant, pour un courant injecté de 1 A. On expli-
quera par la suite l’influence du genre et de la taille du canal et des tissus le constituant.

De même que les résultats a�chés pour le modèle de 4 cm, on remarque que la dis-
tribution du courant électrique varie considérablement en fonction de la fréquence ainsi
que de la longueur du canal et que l’intensité du courant augmente avec l’augmentation
de la fréquence et est inversement proportionnelle avec la longueur du canal. On constate
une nouvelle fois que la concentration de la densité de courant dans l’ensemble des cas est
confinée dans trois couches conductrices à savoir : la peau, le sang et le muscle.

Contrairement aux valeurs recueillies pour un bras de diamètre de 4 cm, on constate
que la densité est légèrement moins intense dans l’ensemble des cas, cela revient à deux
facteurs di↵érents. Le premier est l’augmentation de la surface des tissus permettant ainsi
une distribution du courant sur une plus grande surface et de façon plus homogène, me-
nant ainsi à la présence de courant moins dense sur une petite surface. Le second facteur
est la diminution de surface de contact, puisque l’antenne utilisée est identique à celle
utilisée pour un bras de diamètre de 4 cm, donc la surface de contact peau-antenne est
légèrement moins importante dans le cas d’un bras de 6 cm, puisque la surface globale du
bras a augmenté.

Un autre point important à constater est la distribution ciblée du courant sur les tissus
conducteurs. Visible à la fréquence de 10 MHz, on constate que la présence du courant
dans les tissus graisseux et l’os est très faible comparé à aux tissus tels que le muscle, le
sang ou encore la peau. Néanmoins, avec l’augmentation de la fréquence, l’apparition du
courant se fait sur l’ensemble des couches, mais avec des intensités di↵érentes et devient
plus robuste face à de longueur de canal important. On notera que la fréquence qui pro-
pose la meilleure transmission pour ce cas est encore une fois 150 MHz.
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Figure 4.11 – Tableau récapitulatif du courant pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal.

On conclut de cette simulation que le courant total traversant un tissu n’est pas seule-
ment déterminé par la fréquence et la longueur du canal, mais aussi par la surface du
tissu. Par conséquent, on s’attend à ce que plus de courant passe à travers les tissus qui
ont une plus grande surface, comme le muscle. On retiendra également qu’un canal plus
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large est plus robuste face à la longueur du canal, ainsi en moyenne de faibles valeurs
d’atténuation de transmission sont attendues chez les hommes que chez les femmes.

b- La distribution du champ électrique

Les diagrammes du champ électrique simulé au niveau des électrodes d’émission et
réception sont présentés dans la figure 4.12 pour cinq fréquences di↵érentes (1, 10, 100,
150 et 300 MHz) sous une échelle logarithmique (db). On rappellera que sur l’ensemble
des simulations, les valeurs du champ E sont comprises entre un max = 0 dB et un min
= -50 dB.

Contrairement à la densité de courant, la distribution du champ E dans le canal hu-
main ne présente pas une grande di↵érence suite au changement de la largeur du canal,
c’est-à-dire, le champ E est principalement présent à l’extérieur du canal et qu’il augmente
proportionnellement avec l’augmentation de la fréquence.

Toutefois, on remarquera que le champ E pour ce nouveau canal est très peu confiné
à l’intérieur des tissus, notamment les tissus musculaires qui présentaient des traces de
champ à partir de 10 MHz pour le canal de 4 cm. De même, pour la valeur du champ dans
les couches graisseuses où sa valeur ne dépasse pas -27 dB sur l’ensemble des canaux et
fréquences. À l’exception de la longueur de 5 cm qui reste relativement proche de l’antenne
d’émission, ainsi son comportement est moins fiable.

En conclusion, le changement des surfaces et épaisseurs des tissus biologiques (aug-
mentation de la couche musculaire et la diminution de la couche graisseuse) représente un
obstacle à l’induction du champ E à l’intérieur du bras humain. Un canal faible en tissus
graisseux, induira peu le champ E en son sein.
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Figure 4.12 – Tableau récapitulatif du champ E pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal, pour un bras de diamètre de 6 cm.

c- Transmission du canal - Coe�cient S21

La figure 4.13 illustre les variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonc-
tion de la fréquence. Pour la simulation d’un phantom cylindrique avec plusieurs longueurs
de canal et sur la plage de fréquences allant de 100 kHz à 300 MHz.

Pour commencer, les paramètres d’atténuations sont moins stables comparés aux va-
leurs de la figure 4.13 pour un canal de diamètre 4 cm. En revanche, leurs allures se

83



Figure 4.13 – Variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) en fonction de la
fréquence, pour plusieurs longueurs de canal (5, 10, 15, 20, 130cm).

rapprochent à partir de 100 MHz, où l’ensemble des atténuations s’améliorent avec l’aug-
mentation de la fréquence pour converger vers une même valeur d’atténuation proche à
-10 dBm.

D’autant plus que le canal de 130 cm a subi une nette amélioration avec une diminu-
tion de l’atténuation de 14 dBm et augmente exponentiellement avec l’augmentation de
la fréquence, pour converger vers des valeurs plus faibles. Contrairement au canal de 20
cm qui a subi une réelle dégradation.

Au final, malgré l’existence de certaines perturbations, en moyenne la transmission
avec un canal plus large présentera des atténuations relativement meilleures.

4.5.3 Modèle rectangulaire « grossier »
Pour le modèle rectangulaire, le canal humain prend la forme grossière d’un paral-

lélépipède, ce dernier est composé de six (06) couches de tissu à savoir : la peau, le
sang, la graisse, le muscle et les os. Les épaisseurs des di↵érentes couches sont respectées
et prennent les valeurs du modèle cylindrique de diamètre de 4 cm. Avec ce nouveau
modèle, trois (03) types d’antennes et deux (02) types de matériaux sont utilisées. Les
antennes sont présentées en détail dans le tableau 4.2 (type II, type III et type IV). Dans
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ce contexte, on s’intéressera spécialement à l’influence des surfaces d’antenne ainsi que
celles des matériaux les constituants.

De la même manière que le modèle cylindrique, on s’intéressera pour cette configu-
ration à la distribution de la densité du courant, au champ électromagnétique ainsi qu’à
l’atténuation S21.

a- La distribution de la densité du courant

Les figures 4.14, 4.13 et 4.13 représentent la distribution de la densité du courant pour
vingt cinq (25) combinaisons entre longueurs de canal et fréquences d’utilisation, pour
trois types d’antennes di↵érentes, respectivement type II, type III et type IV.

De la même manière que les simulations précédentes, cinq (05) longueurs de canal sont
évaluées (5, 10, 15, 20 et 130 cm) pour cinq (05) fréquences d’utilisation (1, 10, 100, 150,
300 MHz). Les résultats représentent la distribution logarithmique (dB) de la densité de
courant variant d’un min = -80 dB à un max = 0 dB.

En premier lieu, on constate de la figure 4.14, que la distribution du courant dans le
nouveau phantom est très proche de celle du phantom cylindrique et cela au niveau des
couches impliquées dans la propagation du courant, comme au niveau de la dépendance
qu’à la densité de courant à la fréquence et à la longueur du canal. Ainsi, le nouveau
phantom est considéré comme valable.

Pour l’antenne en cuivre (Cu, Type II) l’induction du courant est importante à sa
proximité et diminue au fur et à mesure que la longueur du canal augmente. Néanmoins,
une meilleure induction du courant le long du canal est constatée ainsi que sur l’ensemble
des fréquences, à l’opposition des résultats atteints précédemment.

Cela revient principalement à l’augmentation de la surface de la masse qui passe de 9
cm2 (3x3 cm) à 16 cm2 (4x4 cm) et ainsi montrer l’existence de l’influence de la surface
de masse dans le couplage capacitif. Une surface plus grande permettra une meilleure
qualité de transmission. Par conséquent, un compromis entre la qualité de signal et la
miniaturisation doit être pris en considération.
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Figure 4.14 – Tableau récapitulatif du courant pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal avec antenne de type II.

En second lieu et dans la perspective de montrer l’influence du matériel constituant
l’antenne sur la qualité de transmission, on observe dans la figure 4.15 la distribution du
courant induit par une antenne patch en argent (Ag, Type III) avec une configuration
identique à celle de la figure 4.14.
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Figure 4.15 – Tableau récapitulatif du courant pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal avec antenne de type III.

En changeant les matériaux conducteurs de l’antenne, on constate une légère amélio-
ration du signal de transmission sur l’ensemble des fréquences et longueurs du canal, mais
cette amélioration n’est pas su�samment importante pour préférer le type III au type II.
D’autant plus que les résultats restent globalement semblables pour les deux antennes et
di↵érentes méthodes d’alimentation.

En dernier lieu, on étudiera l’influence de la forme de l’antenne et de la taille. La figure
4.15, illustre la distribution du courant induit par une antenne patch ronde en cuivre (Cu,
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Type IV) avec une configuration d’alimentation identique aux antennes précédentes.

Figure 4.16 – Tableau récapitulatif du courant pour di↵érentes fréquences et longueurs
de canal avec antenne de type IV.

Cette fois-ci nous avons changé la forme d’antenne de carrée à ronde, dans le but de
souligner un quelconque changement de comportement du canal ou un changement de
la qualité de transmission influencé par la forme d’antenne. Le changement de forme à
également mené à un changement de surface de contact qui passe de 4 cm2 à 0.8 cm2,
ainsi qu’à un changement de la surface de masse, dont nous avons déjà montré l’influence.
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À première vue, il y a une très grande ressemblance entre la distribution du courant
pour la nouvelle antenne, toutefois, on constate une atténuation non négligeable des cou-
rants induits dans le canal humain en comparaison avec l’antenne type II. Cela revient
principalement à la diminution de la surface de contact et de la masse.

À priori, la miniaturisation de l’antenne n’a↵ectera pas fortement l’induction du cou-
rant dans le corps humain. De même, pour l’utilisation de matériaux conducteurs di↵é-
rents. Ainsi, la densité de courant est faiblement influençable par les antennes d’émission
et de réception.

b- La distribution du champ électrique

Dans cette démarche on s’intéressera à la propagation du champ E à l’intérieur et à
l’extérieur du canal pour le cas du couplage capacitif. Cela dans la perspective de souligner
les di↵érences de distribution des diagrammes du champ électrique simulé au niveau des
électrodes émettrices et réceptrices pour trois (03) modèles d’antenne. Et ainsi, mettre
en évidence l’existence d’une influence entre l’antenne et le champ E via la comparaison
entre les di↵érentes distributions du champ E engendrées.

La figure 4.17 montre la distribution du champ E pour l’antenne type II. Le champ E
relevé à proximité de l’antenne (Tx) est très élevé et il pénètre sur l’ensemble des couches
avec une forte intensité. De même pour le champ entourant le canal, qui est au maximum
de son intensité, à savoir 0 dB.

Identiquement au constat fait précédemment, le champ E dépend fortement de la
fréquence et de la longueur du canal. À mesure que la longueur du canal augmente, le
champ électrique s’a↵aiblit et ne pénètre plus au sein du canal.
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Figure 4.17 – Tableau récapitulatif du champ électrique pour di↵érentes fréquences et
longueurs de canal, avec l’antenne de type II.

On aperçoit la même distribution du champ électrique dans la figure 4.18, engendrée
par l’antenne du type III. Une légère augmentation du champ est constatée.
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Figure 4.18 – Tableau récapitulatif du champ électrique pour di↵érentes fréquences et
longueurs de canal, avec l’antenne de type III.

L’antenne de type IV présente dans la figure 4.19, des valeurs du champ électrique
moins intense que les deux premières. Un zoom de 30 px est e↵ectué pour mieux distinguer
les valeurs du champ E à l’intérieur et autour du bras.
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Figure 4.19 – Tableau récapitulatif du champ électrique pour di↵érentes fréquences et
longueurs de canal, avec l’antenne de type IV.

Finalement, la distribution du champ E et du courant varie légèrement avec le chan-
gement d’antenne, certaines variations restent néanmoins peu explorées à cause de la
normalisation de l’échelle qui évolue d’un minimum de -50 dB à un maximum de 0 dB.
Certaines configurations présentent un maximum pouvant atteindre 26 dB.
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c- Transmission du canal - Coe�cient S21

La figure 4.20 illustre les variations du coe�cient de transmission S21 (dBm) simulées
pour trente-cinq (35) cas di↵érents, à savoir une combinaison entre trois (03) modèles
d’antenne et cinq (05) longueur de canal. La gamme de fréquence utilisée pour ses simu-
lations varie de 100 kHz à 300 MHz.

L’allure de l’ensemble des courbes semble linéaire et accrôıt de manière proportion-
nelle avec l’accroissement de la fréquence. On constate également que dans l’ensemble des
cas, l’atténuation du signal pour le couplage capacitif dépend fortement de la taille de
l’antenne. Un changement d’antenne peut causer jusqu’à 20 dBm d’atténuation pour une
même configuration.
La longueur du canal, quant à elle, constitue un élément faiblement influençant sur le
signal de transmission dans le cas capacitif, puisqu’une augmentation de la longueur du
canal de 120 cm crée une atténuation maximale de 8 dBm pour les modèles types II et
type III et 15 dBm pour l’antenne de type IV (principalement causée par le modèle de
l’antenne).
De même pour un changement de matière, on remarque que l’atténuation engendrée pour
l’antenne en cuivre (Cu, Type II) et l’antenne en argent (Ag, Type III) sont très simi-
laires, avec une légère di↵érence en faveur de l’argent. Néanmoins, ces di↵érences sont
négligeables, contrairement aux atténuations engendrées par l’antenne de type IV, qui
varient entre 10 dBm à 30 dBm pour une même configuration. Ainsi, la surface de contact
et de la masse influence fortement la qualité de notre signal dans le cas du couplage capa-
citif. Cela confirme les hypothèses faites lors de l’analyse du champ E et du courant, qui
consiste à faire un compromis judicieux entre la taille de l’antenne et leurs miniaturisation.
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Figure 4.20 – Modèle cylindrique du phantom, (a) vue de perspective, (b) vue découpée.
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4.6 Comparaison des résultats

Le tableau 4.3, compare entre les résultats obtenus lors de notre simulation avec les
résultats présents dans la littérature.

Auteurs Couplage Densité de cour-
rant

Champ électrique

[5] Galvanique Confinée dans
les tissus muscu-
laires

Se propager à l’intérieur et à
l’extérieur du corps humain

[11] Galvanique Confinée dans
les tissus muscu-
laires

/

[34] Capacitif / Se propage principalement à
l’extérieur du corps humain
et est présent à l’intérieur

Nos Simu-
lations

Capacitif Confinée dans
les tissus muscu-
laires

Se propage principalement à
l’extérieur du corps humain

Table 4.3 – Récapitulatif et comparaison des résultats de simulation.

4.7 Conclusion

Au cours des simulations de la méthode capacitive, nous avons abouti à plusieurs af-
firmations théoriques faites dans les chapitres précédents, à savoir : La fréquence idéale de
transmission pour le couplage capacitif et de 100 MHz à 200 MHz avec comme fréquence
idéale de transmission 150 MHz. Egalement, Le couplage capacitif n’est pas entièrement
indépendant de la longueur du canal, mais reste robuste face à de grandes longueurs.
Néanmoins, un canal large (diamètre de 6cm) présente de meilleurs performances de trans-
mission qu’un canal étroit ( diamètre de 4cm).

Le matériel qui constitue les antennes influence peu la transmission du signal, sa dis-
tribution du champ électrique ainsi que sa densité de courant. Cependant, la taille des
antennes de transmission influence fortement les performances de transmission, précisé-
ment l’atténuation du signal.

Les simulations montre que le champ électrique est distribué sur la surface du corps
humain et se propage à sa surface et que son intensité autour du corps humain diminue
à mesure que la longueur du canal augmente, mais aussi à mesure que la distance de la
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surface du corps augmente.

Concernant la gamme de fréquences de fonctionnement du couplage capacitif, les si-
mulations opérées ne présentent pas de similitude avec les mesures in vivo. Cela est dû
principalement à l’absence de contrainte externe qui peut interagir avec notre simulation
à l’encontre des mesures in vivo qui présente beaucoup de faiblesses, telles que : les bruits
externes, les bruits et anomalies engendrés par l’équipement d’alimentation et de récep-
tion, les pertes de contact présentes au niveau des surfaces de contact peau-antenne etc.

Toutefois, les mesures in vivo sont e↵ectuées sur une même personne, ainsi certaines
caractéristiques obtenues peuvent être propres au sujet, contrairement à la simulation, qui
prend les caractéristiques du corps humain moyen.
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Conclusion Générale

Au cours de ce projet de fin d’études, nous avons atteint l’objectif consistant à carac-
tériser le canal pour une transmission Humain Body Communication - HBC, à l’aide de
deux méthodes de couplages à savoir le capacitif et le galvanique. La caractérisation est
également faite à l’aide de mesure in vivo et de simulation.

Les caractéristiques du canal corporel pour la communication HBC obtenues lors des
mesures in vivo sont centrées sur l’atténuation du canal et la bande passante. L’atténua-
tion obtenue à travers le canal est mesurée sur une gamme de fréquences de 100 KHz à 300
MHz, pour deux longueurs di↵érentes, 10 cm et 138 cm. A partir des résultats de mesure,
le canal du corps présente des caractéristiques d’un filtre passe-bas avec une fréquence de
coupure de transmission à 10MHz, Cette dernière est propre à notre sujet d’étude et cela
sur l’ensemble des mesures e↵ectuées, ainsi, la gamme de fréquences idéale retenue pour
notre sujet d’expérience est de 100kHz à 10 MHz.

Egalement, les performances du canal de propagation sont très influencées par la na-
ture du couplage et la surface de contact peau-antenne. En e↵et, le couplage capacitif a
présenté de meilleurs performances que le couplage galvanique dans l’ensemble des confi-
gurations. Cependant, dans le cas d’un mauvais contact peau-antenne et indépendamment
du couplage utilisé, la qualité de transmission du signal se voit détériorer.

Les caractéristiques du canal corporel pour la communication HBC obtenues lors des
simulations, répondent aux caractéristiques diélectriques des tissus biologiques. En e↵et,
la densité de courant est confinée dans la couche musculaire, sanguine et à la surface de
la peau. Ces derniers représentent les principaux supports de transmission du courant
électrique dans le corps humain, avec une bonne conductivité. La densité de courant est
influencée à la fois par la fréquence de transmission et la longueur du canal.

De même, la simulation a�rme que pour un couplage capacitif, le champ électrique
évolue à proximité et à l’extérieur du canal humain et dépend principalement de la lon-
gueur du canal. Il faut également noter que le champ E à proximité de l’antenne pénètre
dans les couches internes du canal et est principalement confiné dans les couches grais-
seuses et la peau. Ainsi, la majeure partie du champ électrique est concentrée autour des
antennes de transmission, tandis que l’autre partie du champ électrique se répartit uni-
formément le long de la surface du corps humain et se dégrade rapidement en quittant le
corps humain.

Finalement, l’étude menée permet d’identifier les principaux paramètres du canal hu-
main et les moyens de l’exploiter. Il est possible de travailler sur l’amélioration de la
transmission à l’aide d’antenne plus adaptée et de modulation du signal injecté. Des ré-
sultats plus précis peuvent être atteints lors des simulations capacitives en considérant
l’influence du sol (la terre) et une simulation comparative entre le couplage capacitif et
galvanique peut être réalisée sur la base de ce travail.
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