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ABSTRACT

Microfluidics enables precise fluid manipulation at the microscale, offering advantages such

as minimal reagent consumption, high sensitivity, and rapid analysis. It has transformed

applications in chemistry, biology, and medicine, particularly in drug screening and in vitro

cell culture. Microfluidic systems are categorized as passive or active, with the latter lever-

aging external forces—electric, acoustic, or magnetic—for enhanced control. Magnetic mi-

crofluidics stands out due to its energy efficiency, portability, and non-invasive nature, al-

lowing precise, contact-free particle manipulation without disrupting surrounding fluids.

Integrating additional actuation mechanisms, such as acoustic or optical forces, further en-

hances control and biomedical applicability. This thesis advances magnetic Lab-on-Chip

(LoC) platforms for biomedical applications by integrating novel microfabrication tech-

niques, magnetically controlled drug delivery, and hybrid ultrasonic-magnetic actuation.

Conventional LoC systems often rely on polymer composite micromagnets or ferromagnetic

films on non-semiconducting substrates, limiting compatibility with complementary metal-

oxide-semiconductor (CMOS) technology. To overcome this, we introduce a wafer-scale

fabrication process for 100 µm thick micromagnets, eliminating elastomeric materials to en-

hance magnetic strength and CMOS compatibility. These micromagnets are integrated with

prefabricated microfluidic devices at a 50 µm gap using a lithography-free, reversible bond-

ing technique, enabling rapid design iterations and on-off magnetic control. The integration

of patterned micromagnets enhances localization and, when combined with macromagnets,
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doubles the magnetic force to 70 pN, achieving 100% trapping efficiency even at high flow

rates.

Furthermore, a cost-effective, scalable fabrication process is developed for an on-chip

positive magnetophoretic system, integrating a patterned permanent magnet with a mi-

crofluidic channel on a single polymethyl methacrylate (PMMA) substrate. This system

exerts spatially varying magnetic forces, optimizing magnetic particle (MP) capture while

preventing channel blockage, as validated through finite element method (FEM) simulations.

Trapping efficiency improves from 15 µL/min to 9 µL/min, reaching 94.5% at lower flow

rates. Additionally, a piezoelectric/ferromagnetic bilayer-based magnetoelectric sensor en-

ables real-time, in-vitro quantification of magnetically trapped drug conjugates (MD) with

high sensitivity (0.33 nA.mL/µg) and rapid response times (<2s).

Additionally, a lithography-free microfluidic device with a multilayer PMMA structure

has been designed for concentration-dependent drug separation to address challenges in mag-

netically controlled drug testing. A stair-step patterned magnet generates forces between

0.01–0.24 pN, Flow ranges (0.6− 1.1 µL/min). The device enables precise, controlled expo-

sure of five different concentrations to cell cultures, validated via inductively coupled plasma

mass spectrometry (ICP-MS) and fluorescence measurements. It demonstrates reusability in

cytotoxicity tests on MCF7 and NIH3T3 cells. As an advancement of this design, a compact

and miniaturized magnetically regulated microfluidic (MRM) platform is developed, inte-

grating interdigitated electrode-based capacitive sensors for combinational drug screening.

This system facilitates real-time, label-free screening, significantly reducing experimental

time while enabling optimized dose, effective combination, and ratio identification through

data-driven regression models.
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Finally, this work introduces a hybrid ultrasonic-magnetic actuation system for efficient

cluster manipulation within microenvironments. A lead magnesium niobate–lead titanate

(PMN-PT) ultrasonic transducer and lithographically patterned Ni thin film enable dy-

namic particle control without continuous power input. The PMMA microchannel, sealed

via robust parylene-parylene bonding, ensures reliable fluid handling. Ultrasonic forces dy-

namically deflect clusters while magnetic forces stabilize them, eliminating the need for

frequent magnet redesign and simplifying fabrication.

Overall, this research advances magnetically controlled microfluidic systems through in-

novative fabrication techniques, high-precision drug compartmentalization, real-time drug

screening, and hybrid actuation mechanisms. These platforms hold significant potential

for biomedical research, diagnostics, and targeted drug delivery, paving the way for next-

generation magnetically controlled LoC devices.

KEYWORDS: Microfluidics, Lab-on-chip, Patterned micromagnet, NdFeB, perma-

nent magnet, Superparamagnet, Iron oxide, Magnetic nanoparticle, MNP, Magnetic particle,

Magnetophoresis, Infrared, Magnetic bead, optothermal-pyroelectric, Acoustic Force, Anti-

cancer drug, Cancer cell, NIH3T3, MCF7, Quantitative assessment, Drug delivery, Particle

manipulation, Drag force, Thermocompression bonding, Location-specific trapping.



 



साराांश 

माइक्रोफु्लइडिक्स सूक्ष्म स्तर पर तरल पदार्थों की सटीक हेरफेर को सक्षम बनाता है, डिससे नू्यनतम 

अडिकममक खपत, उच्च संवेदनशीलता, और तीव्र डवशे्लषण िैसे कई लाि प्राप्त होते हैं। इसने रसायन डवज्ञान, 

िीवडवज्ञान, और डिडकत्सा में डवशेष रूप से दवा परीक्षण और इन-डवटर ो सेल संवर्मन के के्षत्र में क्रांडतकारी 

पररवतमन डकया है। माइक्रोफु्लइडिक प्रणाडलयो ंको डनष्क्रिय (Passive) और सडक्रय (Active) शे्रडणयो ंमें 

वर्गीकृत डकया र्गया है, डिनमें सडक्रय प्रणाडलयााँ डवद्युत, ध्वडनक या िंुबकीय िैसे बाह्य बलो ंका उपयोर्ग करके 

बेहतर डनयंत्रण प्रदान करती हैं। 

िंुबकीय माइक्रोफु्लइडिक्स ऊिाम-कुशल, पोटेबल और रै्गर-आक्रामक होने के कारण डवडशष्ट है, क्ोडंक यह 

डबना तरल प्रवाह को बाडर्त डकए संपकम -रडहत कण डनयंत्रण की अनुमडत देता है। िब इसमें ध्वडनक या 

प्रकाशीय बलो ं िैसे अडतररक्त डक्रयावली तंत्र को िोडा िाता है, तो यह डनयंत्रण और िैव-डिडकत्सकीय 

अनुप्रयोर्गो ंमें और अडर्क सुर्ार लाता है। यह शोर् कायम िैवडिडकत्सकीय अनुप्रयोर्गो ंके डलए िंुबकीय लैब-

ऑन-डिप (LoC) पे्लटफामों को उन्नत करता है, डिसमें नवीन माइक्रोफैडिकेशन तकनीको,ं िंुबकीय रूप से 

डनयंडत्रत दवा डवतरण, और हाइडिि अल्ट्र ासोडनक-िंुबकीय डक्रयावली को एकीकृत डकया र्गया है। 

परंपरार्गत LoC प्रणाडलयााँ प्रायः  पॉडलमर डमडश्रत माइक्रोमैगे्नट या रै्गर-सेमीकंिक्टर सतहो ंपर फेरोमैगे्नडटक 

डफल्ो ंपर डनिमर करती हैं, डिससे CMOS (कंष्क्रप्लमेंटरी मेटल-ऑक्साइि सेमीकंिक्टर) अनुकूलता में बार्ा 

आती है। इस समस्या को हल करने के डलए, हमने 100 μm मोटे माइक्रोमैगे्नट के डलए एक वेफर-स्तरीय डनमामण 

प्रडक्रया प्रसु्तत की है, िो इलास्टोमेररक सामग्री के उपयोर्ग को समाप्त करती है और िंुबकीय तीव्रता तर्था 

CMOS अनुकूलता को बेहतर बनाती है। इन माइक्रोमैगे्नट को 50 μm के रै्गप पर पूवमडनडममत माइक्रोफु्लइडिक 

डिवाइस के सार्थ एक डलर्थोग्राफी-रडहत, ररवडसमबल बॉष्क्रडंर्ग तकनीक के माध्यम से एकीकृत डकया र्गया है, 

डिससे तेज़ डिज़ाइन पररवतमन और ऑन-ऑफ िंुबकीय डनयंत्रण संिव होता है। 

पैटनम डकए र्गए माइक्रोमैगे्नट की यह एकीकरण स्र्थानीय डनयंत्रण को बेहतर बनाती है, और िब इन्हें मैक्रोमैगे्नट्स 

के सार्थ संयोडित डकया िाता है, तो िंुबकीय बल दोरु्गना होकर 70 pN तक पहाँिता है, डिससे उच्च प्रवाह दरो ं

पर िी 100% टर ैडपंर्ग दक्षता प्राप्त होती है। 

इसके अडतररक्त, एक डकफायती और से्कलेबल डनमामण प्रडक्रया डवकडसत की र्गई है, डिसमें एक स्र्थायी िंुबक 

को माइक्रोफु्लइडिक िैनल के सार्थ एकल PMMA (पॉलीमेडर्थल मेर्थाडक्रलेट) सब्सटर ेट पर एकीकृत डकया र्गया 

है। यह प्रणाली स्र्थाडनक रूप से पररवतमनशील िंुबकीय बल उत्पन्न करती है, िो िंुबकीय कण (MP) के कुशल 

पकड को सक्षम बनाती है और िैनल अवरोर् से बिाती है, डिसे डफनाइट एडलमेंट मेर्थि (FEM) डसमुलेशन के 

माध्यम से मान्य डकया र्गया है। टर ैडपंर्ग दक्षता 15 μL/min से घटाकर 9 μL/min प्रवाह दर पर 94.5% तक बढाई 

र्गई है। 

इसके अडतररक्त, एक पाईिोइलेष्क्रक्टरक/फेरोमैगे्नडटक डिस्तरीय संरिना पर आर्ाररत मैगे्नटोइलेष्क्रक्टरक सेंसर 

डवकडसत डकया र्गया है, िो िंुबकीय रूप से टर ैप डकए र्गए िर र्ग-कंिुरे्गट्स (MD) की इन-डवटर ो, रीयल-टाइम 



मात्रात्मक पहिान को सक्षम बनाता है, डिसकी संवेदनशीलता 0.33 nA·mL/μg और प्रडतडक्रया समय <2 

सेकंि है। 

इसके सार्थ ही, एक डलर्थोग्राफी-रडहत माइक्रोफु्लइडिक डिवाइस को बहस्तरीय PMMA संरिना के सार्थ 

डिज़ाइन डकया र्गया है, िो िंुबकीय रूप से डनयंडत्रत दवा परीक्षण की िुनौडतयो ंको हल करने के डलए सांद्रता-

डनिमर दवा पृर्थक्करण की अनुमडत देता है। एक से्टयर-से्टप पैटनम िंुबक 0.01–0.24 pN के बीि बल उत्पन्न 

करता है, और प्रवाह दर 0.6–1.1 μL/min के बीि रखी िाती है। यह डिवाइस सेल संवर्मन को पााँि डवडिन्न 

सांद्रताओ ंके तहत सटीक रूप से उिार्गर करने की अनुमडत देता है, डिसकी पुडष्ट ICP-MS और फ्लोरोसेंस 

मापो ंके माध्यम से की र्गई है। इसने MCF7 और NIH3T3 कोडशकाओ ंपर साइटोटॉष्क्रक्सडसटी परीक्षण में पुन: 

उपयोडर्गता िी प्रदडशमत की है। 

इस डिज़ाइन के एक और उन्नत संस्करण में, एक कॉमै्पक्ट और डमडनएिराइज्ड मैगे्नडटकली रेरु्गलेटेि 

माइक्रोफु्लइडिक (MRM) पे्लटफॉमम डवकडसत डकया र्गया है, डिसमें संयोिन दवा परीक्षण के डलए 

इंटरडिडिटेटेि इलेक्टर ोि (IDE) आर्ाररत कैपेडसडटव सेंसर एकीकृत हैं। यह प्रणाली रीयल-टाइम, लेबल-फ्री 

स्क्रीडनंर्ग को सक्षम बनाती है, डिससे परीक्षण समय में काफी कमी आती है और िेटा-आर्ाररत ररगे्रशन मॉिल 

के माध्यम से अनुकूडलत खुराक, प्रिावी संयोिन और अनुपात की पहिान संिव होती है। 

अंततः , यह कायम एक हाइडिि अल्ट्र ासोडनक-िंुबकीय डक्रयावली प्रणाली प्रसु्तत करता है िो 

माइक्रोएनवायरनमेंट में कण क्लस्टर की कुशल र्गडतशीलता को सक्षम बनाता है। इसमें लेि मैग्नीडशयम 

डनयोबेट–लेि टाइटनेट (PMN-PT) अल्ट्र ासोडनक टर ांसडू्यसर और डलर्थोग्राडफकली पैटनम की र्गई Ni डर्थन डफल् 

शाडमल है, िो डबना डनरंतर ऊिाम आपूडतम के िायनेडमक कण डनयंत्रण को संिव बनाती है। PMMA 

माइक्रोिैनल, पाररलीन-पाररलीन बॉष्क्रडंर्ग िारा सील डकया र्गया, डवश्वसनीय द्रव प्रबंर्न सुडनडित करता है। 

अल्ट्र ासोडनक बल क्लस्टसम को र्गडतशील रूप से डवके्षडपत करते हैं, िबडक िंुबकीय बल उन्हें ष्क्रस्र्थर करता है, 

डिससे बार-बार मैगे्नट डिज़ाइन की आवश्यकता समाप्त हो िाती है और डनमामण प्रडक्रया सरल होती है। 

कुल डमलाकर, यह शोर् कायम िंुबकीय रूप से डनयंडत्रत माइक्रोफु्लइडिक प्रणाडलयो ंको उन्नत करता है, डिनमें 

नवीन डनमामण तकनीकें , उच्च-पररशुद्धता दवा डविािन, रीयल-टाइम दवा स्क्रीडनंर्ग, और हाइडिि डक्रयावली 

शाडमल हैं। ये पे्लटफॉमम िैव-डिडकत्सकीय अनुसंर्ान, िायग्नोष्क्रस्टक्स और लडक्षत दवा डवतरण के डलए अत्यडर्क 

संिावनाएं रखते हैं, और अर्गली पीढी के िंुबकीय LoC उपकरणो ंके डवकास का मार्गम प्रशस्त करते हैं। 

मुख्य शब्द: माइक्रोफु्लइडिक्स, लैब-ऑन-डिप, संरडित सूक्ष्मिंुबक, एनिीएफईबी, स्र्थायी िंुबक, 

सुपरपैरामैगे्नट, लौह ऑक्साइि, िंुबकीय नैनोकण, एमएनपी, िंुबकीय कण, मैगे्नटोफोरेडसस, अवरक्त, 

िंुबकीय बीि, ऑप्टोर्थममल-पायरोइलेष्क्रक्टरक, ध्वडनक बल, कैं सर-रोर्ी दवा, कैं सर कोडशका, NIH3T3, MCF7, 

मात्रात्मक मूल्ांकन, दवा डवतरण, कण संिलन, घषमण बल, र्थमोकंपे्रशन बॉष्क्रडंर्ग, स्र्थान-डवडशष्ट पकड। 
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1.1 The microfluidic device incorporates a high density of pneumatically actuated
valves, allowing precise control of fluid flow within the channel network. Col-
ored dyes are injected to visualize and confirm the connectivity, flow paths,
and functionality of individual microchannels. [1] . . . . . . . . . . . . . . 2

1.2 Advancements in fabrication and integration processes have enabled the tran-
sition from bulky, large-scale systems to compact, miniaturized devices with
precisely patterned features, supporting higher functionality and seamless
system-level integration. [2] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

1.3 This figure illustrates various applications of microfluidic Lab-on-Chip (LoC)
devices in biomedical and biochemical fields: (a) sample separation and sort-
ing are achieved using bifurcated microchannels that enable selective isolation
of target components; (b) rapid and efficient mixing of biological or chem-
ical samples occurs at micro- to nanoliter volumes; (c) controlled droplet
generation is facilitated through the combination of sheath flow and sam-
ple inlet mechanisms, which is essential for clinical cell analysis; and (d)
fully integrated LoC systems are employed for primary cell culture and high-
throughput drug screening, allowing comprehensive evaluation of drug efficacy
and cellular response.(Image credit: µF luidics) . . . . . . . . . . . . . . . 4

1.4 Classification of microfluidic devices that operate without the use of exter-
nal components. Passive microfluidic systems rely entirely on internal struc-
tural modifications within the microchannel geometry to perform essential
operations such as particle separation, trapping, and sorting. These devices
eliminate the need for external forces (e.g., magnetic, electric, or acoustic
fields), making them simpler, cost-effective, and more portable. Key struc-
tural configurations commonly employed in passive microfluidics include: (i)
micro- or nanosieving structures that utilize size-based filtration principles;
(ii) deterministic lateral displacement (DLD) arrays, which enable continuous
and high-resolution particle separation based on size and deformability; and
(iii) spiral-shaped microchannels, which exploit inertial and Dean flow effects
to achieve size-based focusing and separation of particles or cells. These geo-
metrically driven approaches offer reliable performance and are widely used in
applications such as clinical diagnostics, rare cell isolation, and environmental
monitoring. [3] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
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1.5 A comprehensive classification of microfluidic devices based on the nature
and mode of integration with external components. (a) One class of active
microfluidic systems relies on externally applied chemical or thermal gradi-
ents to achieve precise and localized fluid or particle manipulation. These
include (i) temperature gradients for thermophoretic control, (ii) gas concen-
tration gradients for gas-responsive operations, and (iii) salt concentration
gradients that enable diffusiophoresis-based transport. Such systems are par-
ticularly effective for inducing controlled responses in sensitive chemical or
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magnetic fields for selective manipulation of magnetic beads, nanoparticles,
or cells; (ii) acoustic waves that enable contactless particle focusing, posi-
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(iii) optical beams that trap, move, or rotate micro-objects using optical
tweezers with high spatial precision. (c) A third major class of active ac-
tuation employs electrokinetic mechanisms, such as (i) DC electric fields to
drive electrophoretic transport of charged species, (ii) AC electric fields for
dielectrophoretic manipulation of polarizable particles or cells, and (iii) ion
concentration polarization (ICP) techniques that generate ionic gradients to
regulate ion flux, separation, and selectivity in confined nano- or microscale
fluidic environments. This multi-tiered classification underscores the diversity
of mechanisms available for integrating active control within microfluidic plat-
forms, enabling highly tunable, dynamic, and application-specific lab-on-chip
operations. [3] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9

2.1 (a) A plot of magnetic flux density from the surface of a permanent magnet
illustrates how the flux diminishes rapidly as the distance from the magnet
increases. (b) The effect of a magnetically permeable material on magnetic
field lines demonstrates how the field is concentrated or redirected based on
the material’s permeability and the strength of the magnet. [4] . . . . . . . 14

2.2 (a) Magnetic fields generated by permanent NdFeB magnets simulated using
FEMM software. A uniform field at a spacing of 1 mm along the surface
of a large magnet. (b) An inhomogeneous field located 100 mm above the
surface of a tapered magnet. (c) A magnetic field exhibiting local minima
and maxima at a distance of 100 mm above a configuration of alternating
iron and aluminum pieces. [4] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15

2.3 Numerous magnetic materials and their hysteresis cycles in response to an
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2.4 Schematic illustration of magnetophoresis: (a) Positive magnetophoresis-manipulation
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the ferromagnetic particle, red color shows the diamagnetic particle, sky blue
color shows the diamagnetic fluid, dark yellow color shows the ferro or para
magnetic fluid, [6] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
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