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ABSTRACT

KEYWORDS: Magnetoelectric Antenna, Wireless Power Transfer, Near Field Data
Communication, Self-Biased Magnetoelectric Devices, Magnetically Graded Magnetoelectric
Heterostructure, Power Management Circuit, Implantable Medical Devices

With the rapid proliferation of low-power electronics and smart sensor devices, the demand for
miniaturized antennas has garnered significant attention for potential applications in implantable
medical devices (IMDs), including therapeutic medication, neural stimulation, deep body
communications, and energy harvesting applications. The IMDs are earlier powered or
communicated through an external power supply via transcutaneous wire, which connects the
implants to the extrinsic environment and increases the risk of infection. It also hinders the free
movement of the implanted device in relation to the targeted muscles, reducing the performance
or quality of data communication with the IMDs. On the other hand, battery-powered IMDs can
replace wired devices by providing complete isolation from the extrinsic environment, thereby
reducing the risk of infection to a certain extent and allowing for free muscular movements.
However, battery-powered IMDs still fail to act as a safer alternative as they need periodic
replacement through surgical invasion. Wireless Power Transfer (WPT) systems have emerged as
a safer alternative to existing powering techniques for IMDs, addressing the aforementioned
challenges. There are several successful WPTs incorporated in IMD applications that could solve
the existing problems, one of them is radio frequency antennas that operate in the radio frequency
(RF) range, which are used extensively in portable applications due to their smaller electrical
wavelength, which miniaturizes the overall size of the antenna[1], [2]. However, they are denied
for IMD applications due to the higher signal loss resulting from electromagnetic (EM) wave
absorption in biological tissues. On the contrary, low-frequency (LF) EM antennas, which are
widely used in meteorological broadcasting, radio communications, RFID technology, and
underwater communication, can be used in IMDs due to the lower EM wave absorption. The LF
EM antennas typically operate in the frequency range of 30 kHz to 300 kHz. The associated
wavelength(λ), being proportional to the antenna aperture, ranges from 1 to 10 km, nullifying the
feasibility of IMD applications. Using the Inductively coupled power transfer (ICPT) technique,
the problem of power absorption in the tissue can be addressed. In the ICPT system, the power is
coupled from an external transmitter (Tx) coil to the implanted receiver (Rx) coil through EM
coupling. Maximum efficiency can be achieved by optimizing the number of turns of the Tx-Rx
coils. Despite the ICPT system’s high power conversion efficiency (PCE), it suffers from angular
misorientation between the Tx and Rx coils, which incurs higher power loss and degrades the
PCE. Acoustic Power Transfer (APT), which operates on the principle of ultrasonic (> 20
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kHz-10 MHz) wave propagation, can overcome the problems associated with ICPT. As the speed
of ultrasonic signal propagation is significantly lower than that of EM wave propagation, the
associated wavelength of the APT device is orders of magnitude smaller than that of EM-based
WPTs. However, higher acoustic loss in the bones and tissues ≥ 22 dB/cm.MHz [2]degrades the
device performance. Additionally, APTs are very sensitive to angular misorientation and must be
placed in close contact with the tissues. Therefore, a slight movement of Tx or Rx results in the
degradation of the PCE. Lately, the antennas that combine the effect of magnetoelectric (ME)
coupling and electromechanical resonance (EMR) have been explored by researchers for very
high frequency (VHF) and ultra-high frequency (UHF) band applications using standard silicon
integration that overcomes the significant drawbacks of the conventional EM antenna in terms of
efficiency and size miniaturization. However, the VHF and UHF ME antennas suffer from higher
losses due to the absorption of high-frequency magnetic fields in biological tissues. The LF ME
antenna, which works on the same principle as its HF counterparts and operates at the EMR,
overcomes the drawbacks of conventional LF antennas. In contrast to conventional EM antennas,
the LF ME antenna resonates at its natural mechanical frequency, which dramatically reduces its
overall size, and also significantly lowers the LF magnetic field absorption in human tissue. Most
of the reported works on magnetoelectric transducers are carried out using Metglas/PZT, FeGaB/
AlN, Terfenol-D/PZT, Metglas/PMN-PT heterostructure and incorporating bulk-sized NdFeB or
Rb magnets for providing biasing magnetic field[1], [3]. The state-of-the-art reported works
either suffer from large size (due to bulk biasing magnets), contain toxic substances such as lead
(Pb), or operate at higher frequencies, making them unviable for IMD applications. Therefore,
replacing them with bio-compatible alternatives and restricting the appropriate operating
frequency for deep-body applications is essential. Moreover, the majority of the reported works
do not provide any experimental demonstration with human body ambience, raising concerns
over the performance of the ME antennas in such an environment. Additionally, no complete
system-level demonstration of a biocompatible ME antenna for near-field data transfer with a
low-cost power management interfacing circuit for a potential magnetically chargeable WPT
device has been reported so far.

In this thesis, a self-biased, lead-free, LF ME heterostructure-based receiving (Rx) antenna is
proposed that provides advantages over the existing ME antennas with higher operating
frequency or DC biasing magnets, in terms of improved performance due to lower signal
attenuation and miniaturized size, suitable for IMD applications. This work demonstrates the
operation of a magnetic bias-independent, both epoxy-based laminate-based and
thermocompression-bonded, magnetically graded magnetoelectric (ME) antenna for
low-frequency data communication in short-range biomedical applications. The proposed
antenna exhibits enhanced noise immunity and supports high data transfer rates of up to 5 kHz.
In addition, the ME device is integrated with a micrometer-scale power management circuit
(PMC). The ME WPT system generates a regulated DC output voltage of 3.5 V from an input
voltage range of 0.7-3.3 V and remains operational up to a distance of 20 cm from the Tx coil.
The antenna is characterized using a planar spiral coil with 50 turns (N), which is designed and
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fabricated on a 2-layer printed circuit board (PCB). The in vitro cytotoxicity analysis in the
human hepatic cell line WRL-68 confirmed the biocompatibility of the Parylene-C encapsulated
ME device for up to 7 days, suggesting its potential use in implantable electronic devices for
biomedical and clinical applications. Finally, the operational capability of the ME antenna is
tested under three different conditions: in air, in a tissue-mimicking phantom, and in animal
tissue. Further, the optimized ME antenna is explored for regulated tissue heating applications by
controlling the ON/OFF time of the AC magnetic field.
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सार 

कीवर्ड: मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना, वायरलेस शक्ट्ि स्थानांतरण, ननकट-क्षेत्र डेटा संचार, स्व-पक्षपाती मैगे्नटोइलेक्ट्रिक  

उपकरण, च ंबकीय-गे्रडेड मैगे्नटोइलेक्ट्रिक हेटरोस्ट्िक्चर, शक्ट्ि प्रबंधन पररपथ, प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय 

उपकरण। 

 

कम-शक्ट्ि इलेरि ॉननक प्रणानलयों तथा स्माटट सेंसर उपकरणों के तीव्र नवकास के साथ, सूक्ष्म आकार के एंटीनाओं 

की आवश्यकता न ेनवशेष महत्त्व प्राप्त नकया है। ऐसे एंटीनाओं के प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय उपकरणों (IMDs) में 

नचनकत्सीय औषनध नवतरण, तंनत्रका उद्दीपन , गहन-शारीररक संचार तथा ऊर्ाट संचयन रै्से संभानवत अन प्रयोग हैं। 

प्रारक्ट्िक IMDs को शक्ट्ि अथवा संचार बाहरी नवद्य त स्रोत से त्वचा के आर-पार र्ाने वाले तार  के माध्यम से 

प्रदान नकया र्ाता था, र्ो प्रत्यारोनपत उपकरण को बाह्य वातावरण से र्ोड़ता है तथा संक्रमण के र्ोक्ट्िम को बढाता 

है। इसके अनतररि, यह लनक्षत मांसपेनशयों के सापेक्ष प्रत्यारोनपत उपकरण की स्वतंत्र गनत में भी बाधा उत्पन्न करता 

है, नर्ससे IMDs के प्रदशटन अथवा डेटा संचार की ग णवत्ता प्रभानवत होती है। दूसरी ओर, बैटरी-आधाररत IMDs 

तारय ि उपकरणों के स्थान पर बाह्य वातावरण स ेपूणट पृथक्करण उपलब्ध कराते हैं, नर्ससे संक्रमण का र्ोक्ट्िम 

क छ सीमा तक कम हो र्ाता है तथा मांसपेनशयों की प्राकृनतक गनत के अन रूप उपकरण स्वतंत्र रूप से कायट कर 

सकता है। तथानप, बैटरी-आधाररत IMDs भी पूणटतः  स रनक्षत नवकल्प नसद्ध नही ंहोते, क्ोंनक बैटरी के आवनधक 

प्रनतस्थापन के नलए प नः  शल्य-नचनकत्सा की आवश्यकता होती है। इन च नौनतयों के समाधान के रूप में वायरलेस 

शक्ट्ि स्थानांतरण (WPT) प्रणाली IMDs को शक्ट्ि प्रदान करने की एक स रनक्षत एवं प्रभावी तकनीक के रूप में 

नवकनसत हुई है। वतटमान में IMDs के नलए अनेक WPT तकनीकों का सफलतापूवटक उपयोग नकया गया ह,ै र्ो  

उपय टि समस्याओं के समाधान में सहायक हैं। इनमें से एक प्रम ि तकनीक रेनडयो आवृनत्त (RF) एंटीना ह,ै र्ो  

रेनडयो आवृनत्त परास में कायट करता है। छोटे नवद्य त तरंगदैध्यट के कारण इन एंटीनाओं का समग्र आकार अतं्यत 

छोटा बनाया र्ा सकता ह,ै नर्सके कारण इनका व्यापक उपयोग पोटेबल अन प्रयोगों में नकया र्ाता है। नकन्त  रै्नवक 

ऊतकों द्वारा नवद्य तच ंबकीय (EM) तरंगों के अनधक अवशोषण से उत्पन्न उच्च संकेत क्षीणन के कारण ये IMDs के 

नलए उपय ि नही ंहैं। इसके नवपरीत, ननम्न-आवृनत्त (LF) नवद्य तच ंबकीय एंटीना, नर्नका व्यापक उपयोग मौसम 

नवज्ञान प्रसारण, रेनडयो संचार, RFID प्रौद्योनगकी तथा र्लमग्न संचार में नकया र्ाता है, रै्नवक ऊतकों में EM तरंगों 

के अपेक्षाकृत कम अवशोषण के कारण IMDs में उपयोग नकए र्ा सकते हैं। सामान्यतः  LF नवद्य तच ंबकीय एंटीना 

30 kHz से 300 kHz की आवृनत्त सीमा में कायट करते हैं। इनका संबद्ध तरंगदैध्यट (λ), र्ो एंटीना के आकार के 

समान पाती होता है, लगभग 1 से 10 km तक होता है, नर्सके कारण ऐसे एंटीनाओं का प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय 

उपकरणों में उपयोग व्यावहाररक रूप से संभव नही ंरह र्ाता। इंडक्ट्रवली कपल्ड पावर टि ांसफर (ICPT) तकनीक 

का उपयोग करके रै्नवक ऊतकों में शक्ट्ि अवशोषण की समस्या का समाधान नकया र्ा सकता है। ICPT प्रणाली 

में शक्ट्ि का स्थानांतरण बाहरी टि ांसमीटर (Tx) कॉइल से प्रत्यारोनपत ररसीवर (Rx) कॉइल तक नवद्य तच ंबकीय 

य ग्मन  के माध्यम से नकया र्ाता है। Tx तथा Rx कॉइलों के टनट  की संख्या का उपय ि अन कूलन करके अनधकतम 

शक्ट्ि रूपांतरण दक्षता (PCE) प्राप्त की र्ा सकती है। यद्यनप ICPT प्रणाली उच्च PCE प्रदान करती है, तथानप Tx 

तथा Rx कॉइलों के मध्य कोणीय असंरेिण  इसकी प्रम ि सीमाओं में से एक है। पररणामस्वरूप, शक्ट्ि हानन बढ 

र्ाती है तथा प्रणाली की PCE में कमी आती है। अल्ट्ि ासोननक (20 kHz–10 MHz) तरंगों के प्रसार के नसद्धांत पर 

आधाररत ध्वननक शक्ट्ि स्थानांतरण (APT) प्रणाली, ICPT से संबंनधत समस्याओं का समाधान प्रदान कर सकती 

है। चूूँनक अल्ट्ि ासोननक संकेतों का प्रसार वेग नवद्य तच ंबकीय तरंगों की त लना में काफी कम होता है, इसनलए 

APT उपकरण का संबद्ध तरंगदैध्यट EM-आधाररत वायरलेस शक्ट्ि स्थानांतरण प्रणानलयों की अपेक्षा कई ग णा 

छोटा होता है। तथानप, अक्ट्स्थयों तथा रै्नवक ऊतकों में होने वाली उच्च ध्वननक हानन (≥ 22 dB/cm·MHz) 

उपकरण के प्रदशटन को प्रभानवत करती है। इसके अनतररि, APT प्रणाली कोणीय असंरेिण के प्रनत अत्यनधक 

संवेदनशील होती है तथा इसके प्रभावी संचालन के नलए इसे ऊतकों के ननकट संपकट  में स्थानपत करना आवश्यक 

होता है। पररणामस्वरूप, टि ांसमीटर (Tx) अथवा ररसीवर (Rx) की क्ट्स्थनत में होने वाला थोड़ा-सा पररवतटन भी शक्ट्ि 

रूपांतरण दक्षता (PCE) में कमी का कारण बनता है। हाल के वषों में, मैगे्नटोइलेक्ट्रिक य ग्मन तथा नवद्य त-यांनत्रक 



अन नाद (EMR) के संय ि प्रभाव पर आधाररत एंटीनाओं न ेशोधकताटओं का नवशेष ध्यान आकनषटत नकया है। इन 

एंटीनाओं का नवकास मानक नसनलकॉन एकीकरण तकनीक का उपयोग करते हुए बहुत उच्च आवृनत्त (VHF) तथा 

अनत-उच्च आवृनत्त (UHF) बैंड अन प्रयोगों के नलए नकया गया है। पारंपररक नवद्य तच ंबकीय एंटीनाओं की त लना 

में ये एंटीना उच्च दक्षता तथा उल्लेिनीय आकार-लघ करण प्रदान करते हैं। तथानप, VHF तथा UHF 

मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीनाओं में रै्नवक ऊतकों द्वारा उच्च-आवृनत्त च ंबकीय क्षेत्र के अनधक अवशोषण के कारण 

शक्ट्ि हानन बढ र्ाती है। इसके नवपरीत, ननम्न-आवृनत्त मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना, र्ो अपने उच्च-आवृनत्त समकक्षों 

के समान नसद्धांत पर कायट करता ह ैतथा नवद्य त-यांनत्रक अन नाद (EMR) पर अन नानदत होता है, पारंपररक ननम्न-

आवृनत्त एंटीनाओं की सीमाओं को दूर करता है। पारंपररक नवद्य तच ंबकीय एंटीनाओं के नवपरीत, ननम्न-आवृनत्त 

मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना अपनी प्राकृनतक यांनत्रक अन नाद आवृनत्त पर कायट करता है, नर्ससे इसका समग्र आकार 

उल्लेिनीय रूप से कम हो र्ाता ह ैतथा मानव ऊतकों में ननम्न-आवृनत्त च ंबकीय क्षेत्र का अवशोषण भी काफी 

कम हो र्ाता है। अब तक प्रकानशत अनधकांश शोध कायों में मैगे्नटोइलेक्ट्रिक रूपांतरण उपकरणों का नवकास 

Metglas/PZT, FeGaB/AlN, Terfenol-D/PZT तथा Metglas/PMN-PT हेटरोस्ट्िक्चर का उपयोग करके 

नकया गया ह ैतथा आवश्यक बायस च ंबकीय क्षेत्र उपलब्ध कराने के नलए बडे़ आकार के NdFeB अथवा Rb 

च ंबकों का प्रयोग नकया गया है। वतटमान अत्याध ननक शोध कायों में प्रय ि प्रणानलयाूँ या तो बडे़ आकार के बायस 

च ंबकों के कारण आकार में बड़ी होती हैं, अथवा इनमें सीसा (Pb) रै्से नवषैले पदाथों का उपयोग नकया र्ाता है, 

या नफर ये उच्च आवृनत्तयों पर कायट करती हैं, नर्सके कारण ये प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय उपकरणों के नलए 

उपय ि नही ंहैं। इसनलए, इन प्रणानलयों के स्थान पर रै्व-संगत नवकल्पों का उपयोग करना तथा गहन-शारीररक 

अन प्रयोगों के नलए उपय ि कायटकारी आवृनत्त का चयन करना अतं्यत आवश्यक है। इसके अनतररि, उपलब्ध 

अनधकांश शोध कायों में मानव-शरीर रै्से वास्तनवक पररवेश में कोई प्रयोगात्मक प्रदशटन प्रस्त त नही ंनकया गया 

है, नर्ससे ऐसे वातावरण में मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीनाओं के प्रदशटन को लेकर संदेह बना रहता है। साथ ही, रै्व-

संगत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना का उपयोग करते हुए, कम लागत वाले शक्ट्ि प्रबंधन पररपथ के साथ एकीकृत 

ननकट-क्षेत्र डेटा संचार तथा च ंबकीय रूप से चार्ट होने वाले वायरलेस शक्ट्ि स्थानांतरण उपकरण के नलए संपूणट 

प्रणाली-स्तरीय प्रदशटन भी अब तक प्रकानशत नही ंनकया गया है। 

इस शोधकायट में प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय उपकरणों के नलए एक सेल्फ-बायस्ड, सीसा-म ि, ननम्न-आवृनत्त 

मैगे्नटोइलेक्ट्रिक हेटरोस्ट्िक्चर आधाररत अनभग्राही (Rx) एंटीना प्रस्तानवत नकया गया है। प्रस्तानवत एंटीना, उच्च 

कायटकारी आवृनत्त अथवा DC बायस च ंबकों पर आधाररत वतटमान मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीनाओं की त लना में कम संकेत 

क्षीणन तथा सूक्ष्म आकार के कारण बेहतर प्रदशटन प्रदान करता है, नर्ससे यह प्रत्यारोपणीय नचनकत्सीय अन प्रयोगों 

के नलए अनधक उपय ि बनता है। इस शोधकायट में च ंबकीय बायस स ेस्वतंत्र, एपॉक्सी-आधाररत लैनमनेट तथा  

थमोकम्प्रेशन-बॉने्डड, च ंबकीय-गे्रडेड मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीनाओं के संचालन का प्रदशटन ननम्न-आवृनत्त ननकट-क्षेत्र 

डेटा संचार के नलए अल्प-दूरी रै्व-नचनकत्सीय अन प्रयोगों में नकया गया है। प्रस्तानवत एंटीना बेहतर शोर प्रनतरोधक 

क्षमता प्रदनशटत करता ह ैतथा 5 kHz तक की उच्च डेटा स्थानांतरण दर का समथटन करता है। इसके अनतररि, 

नवकनसत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक उपकरण को माइक्रोमीटर-स्तरीय शक्ट्ि प्रबंधन पररपथ के साथ एकीकृत नकया गया है। 

नवकनसत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक वायरलेस शक्ट्ि स्थानांतरण प्रणाली 0.7–3.3 V के इनप ट वोले्ट्र् से 3.5 V का नवननयनमत 

DC आउटप ट वोले्ट्र् उत्पन्न करती ह ैतथा टि ांसमीटर (Tx) कॉइल से 20 cm तक की दूरी पर भी प्रभावी रूप से कायट 

करती है। एंटीना का अनभलक्षणन 50 फेरे (N) वाले पे्लनर स्पाइरल कॉइल का उपयोग करके नकया गया है, नर्से 

2-लेयर नप्रंटेड सनकट ट बोडट (PCB) पर अनभकक्ट्ल्पत एवं नननमटत नकया गया है। पैररलीन-सी से आवृत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक  

उपकरण का मानव यकृत कोनशका रेिा WRL-68 पर इन-नवटि ो साइटोटॉक्ट्क्सनसटी नवश्लेषण नकया गया, नर्ससे 7 

नदनों तक इसकी रै्व-संगतता की प नि हुई। यह पररणाम प्रत्यारोपणीय इलेरि ॉननक उपकरणों के रै्व-नचनकत्सीय 

तथा नैदाननक अन प्रयोगों में इसके संभानवत उपयोग को दशाटता है। अंततः , नवकनसत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना की 

कायटक्षमता का परीक्षण तीन नवनभन्न पररक्ट्स्थनतयों वाय , ऊतक-अन रूप) फैं टम तथा पश  ऊतक में नकया गया। इसके  

अनतररि, अन कूनलत मैगे्नटोइलेक्ट्रिक एंटीना का उपयोग प्रत्यावती (AC) च ंबकीय क्षेत्र के ON/OFF समय को 

ननयंनत्रत करके नवननयनमत ऊतक तापन अन प्रयोगों के नलए भी प्रदनशटत नकया गया। 
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