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КУЛЬТИВИРОВАНИЯ  КЛЕТОК 
 

В настоящее время микрофлюидные устройства "орган-на-чипе" рассматриваются в качестве альтернативы 
для тестирования лекарственных препаратов в ходе проведения доклинических исследований. В них можно 
моделировать строение и функции отдельных органов и систем органов человека, таких как легкие, печень, 
почки, кишечник и др., и тестировать на них разнообразные вещества. Одним из ключевых элементов уст-
ройств "орган-на-чипе" является гибкая пористая мембрана, использование которой для роста клеток позво-
ляет изучать отклик клеток на механические и химические сигналы. В настоящей работе был разработан ме-
тод изготовления микрофлюидных устройств "орган-на-чипе" с гибкой подвешенной пористой мембраной 
из полидиметилсилоксана с добавлением многостенных углеродных нанотрубок, повышающих механиче-
скую прочность мембраны и не влияющих на ее оптические свойства. Использование углеродных нанотру-
бок позволило увеличить площадь изготавливаемых мембран и снизить вероятность их разрыва в процессе 
изготовления. Для роста клеток в изготовленных устройствах "орган-на-чипе" использовалась пассивная 
смена питательной среды, основанная на периодическом изменении угла наклона устройства, расположен-
ного на качающейся платформе. Такой подход позволил культивировать клетки модельных клеточных ли-
ний в течение более 7 дней с жизнеспособностью более 95%. Полученные результаты свидетельствуют  
о хорошей биосовместимости используемого композита и его применимости для изготовления гибких по-
ристых мембран в устройствах "орган-на-чипе". 
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ВВЕДЕНИЕ 

Одним из ключевых этапов разработки лекар-
ственных препаратов является проведение иссле-
дований эффективности и токсичности перспек-
тивных веществ на лабораторных животных. Не-
смотря на то, что существующие требования 
предписывают проводить доклинические исследо-
вания минимум на двух типах лабораторных жи-
вотных, один из которых не является грызуном, 
получаемые результаты часто обладают низкой 
предсказуемостью в отношении специфичности  
и токсичности тестируемых препаратов у человека 
и не позволяют адекватно предсказать эффекты, 
наблюдаемые в клинических исследованиях [1, 2]. 
В частности, успешные результаты испытаний но-
вых препаратов, полученные на животных моде-
лях болезни Альцгеймера и воспалительных забо-
леваний, зачастую не воспроизводятся в клиниче-
ских исследованиях на людях [3, 4]. Одним из яр-
ких примеров такого провала является монокло-
нальное антитело Соланезумаб, которое не пока-
зало никакой эффективности в лечении болезни 
Альцгеймера в экспериментах на людях, несмотря 
на обнадеживающие результаты в экспериментах 
на животных [5].   

В настоящее время в связи с отсутствием реле-
вантных животных моделей для многих заболева-
ний наблюдается активный поиск альтернативных 
методов и технологий, способных заменить тради-
ционные тесты на животных. Микрофизиологиче-
ские микрофлюидные устройства "орган-на-чипе" 
(organ-on-a-chip) появились как альтернативная 
платформа для тестирования лекарственных пре-
паратов in vitro для устранения недостатков суще-
ствующих доклинических моделей [6]. В устрой-
ствах "орган-на-чипе" возможно создавать кон-
тролируемые микросреды, в которых клетки могут 
воспроизводить сложные анатомические и функ-
циональные особенности живых человеческих 
тканей и органов. Предполагается, что такие мо-
дели тканей и органов могут предоставить иссле-
дователям более полные и точные данные о реак-
циях на тестируемые молекулы по сравнению  
с результатами, полученными при использовании 
традиционных доклинических методов [6].  

Одним из первых микрофлюидных устройств, 
моделирующих функции целого органа, является 
устройство "легкое-на-чипе", представленное  
в 2010 г. [7]. С его появлением связывают и воз-
никновение самого термина "орган-на-чипе".  
В дальнейшем были разработаны устройства, мо-
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делирующие функциональность самых разных ор-
ганов в условиях in vitro, таких как печень [8], поч-
ки [9], кишечник [10], сердце [11], мозг [12, 13]  
и др. Также исследователи прилагают большие 
усилия для объединения моделей нескольких ор-
ганов в одном мультиорганном устройстве, полу-
чившем название "человек-на-чипе", для исследо-
вания их взаимодействия между собой и анализа 
их совместного отклика на введение лекарствен-
ных препаратов [14]. Разработанные на сегодняш-
ний день модели таких устройств могут включать 
от 2 до 10 различных моделей органов и способны 
обеспечивать имитацию сложных физиологиче-
ских и патофизиологических реакций, например 
моделирование регуляции секреции инсулина [1].  

В настоящее время разработкой и производст-
вом устройств "орган-на-чипе" занимаются не 
только образовательные и научно-исследова-
тельские организации, но и коммерческие компа-
нии, такие как Insphero, Mimetas, Emulate, Hespe-
rosInc., TissUse, Bi/ond, NETRI, BiomimX, Cherry-
Biotech и AxoSim. Они активно выводят на рынок 
хорошо зарекомендовавшие себя в исследованиях 
устройства, которые фармацевтические компании 
начинают внедрять в процесс разработки лекарст-
венных препаратов. Например, клинические испы-
тания препарата от хронической воспалительной 
демиелинизирующей полинейропатии (Clinical 
Trial NCT04658472) были одобрены на основе 
данных, полученных с использованием микро-
флюидного устройства "человек-на-чипе" [15]. Все 
это позволило Управлению по контролю качества 
пищевых продуктов и лекарственных средств 
США (Food and Drug Administration, FDA) в 2025 
г. внести устройства "орган-на-чипе" в дорожную 
карту снижения использования животных в док-
линических исследованиях лекарственных препа-
ратов [16]. 

Одними из ключевых компонентов устройств 
"орган-на-чипе" являются гибкие полимерные 
мембраны, которые позволяют моделировать тка-
невые барьеры в организме, такие как гематоэн-
цефалический, гематоофтальмический, гематопла-
центарный, аэрогематический, гломерулярный  
и др. барьеры [17]. Исследование развития клеток 
на пористых мембранах в таких устройствах по-
зволяет изучать, как движение жидкости, механи-
ческая деформация и химические сигналы влияют 
на развитие тканей и органов. Мембраны могут 
изготавливаться из таких распространенных по-
лимерных материалов, как поликарбонат, поли-
этилентерефталат (ПЭТ), полидиметилсидоксан 
(ПДМС), полилактид (PLA) и др. [18]. Ключевыми 
преимуществами, такими как оптическая прозрач-
ность, растяжимость, биосовместимость и химиче-
ская инертность, обладают пористые мембраны  
из ПДМС, изготовленные методом "мягкой" лито-

графии. Поэтому они широко используются при 
изготовлении устройств "орган-на-чипе" [19].   
Однако до сих пор до конца не решены проблемы 
с массовым и надежным изготовлением устройств 
с такими мембранами, повышением количества 
одновременно анализируемых образцов и воспро-
изводимым развитием и ростом клеток в них, что 
позволило бы валидировать как сами устройства 
"орган-на-чипе", так и методики тестирования ле-
карственных препаратов [20]. 

Целью данной работы является разработка на-
дежного метода изготовления микрофлюидных 
устройств "орган-на-чипе" с гибкой подвешенной 
пористой ПДМС-мембраной для исследования 
влияния механических и химических стимулов  
на рост клеток. Для этого было предложено добав-
лять в состав ПДМС-мембран многостенные угле-
родные нанотрубки, выступающие в качестве ар-
мирующего материала, укрепляющего материал 
мембраны. Для роста клеток на ПДМС-мембране  
в микрофлюидном устройстве использовалась 
пассивная смена питательной среды, основанная 
на периодическом изменении угла наклона чипа, 
расположенного на качающейся платформе. Такой 
подход позволил культивировать клетки модель-
ных клеточных линий в течение более 7 дней  
с жизнеспособностью более 95%. 

1. МАТЕРИАЛЫ И МЕТОДЫ 

1.1 Изготовление микрофлюидных  
устройств 

Микрофлюидное устройство "орган-на-чипе" 
состоит из трех слоев: верхний и нижний слои со-
держат по одному микроканалу, которые в гото-
вом устройстве будут располагаться друг над дру-
гом, разделенные средним слоем, представляю-
щим собой гибкую пористую мембрану толщиной 
50 мкм с диаметром пор 10 мкм (см. рис. 1).  
В верхнем и нижнем слоях каналы окружены  
с обеих сторон двумя полыми камерами, периоди-
ческое заполнение которых сжатым воздухом де-
формирует пористую мембрану и может обеспе-
чивать механическую стимуляцию клеток, распо-
ложенных на мембране.  

Устройство "орган-на-чипе" было изготовлено 
из биосовместимого, эластичного и оптически 
прозрачного силиконового компаунда полидиме-
тилсилоксана Sylgard 184 (ПДМС, DowCorning, 
Midland, США) с использованием технологии 
"мягкая" литография [21]. Его верхний и нижний 
слои были сформированы путем отверждения де-
газированной смеси основы,  смешанных  в  про-
порции  10 : 1. Подготовленная   смесь   залива-
лась на помещенную в чашку Петри мастер-форму 
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Рис. 1. Принципиальная схема микрофлюидного устройства "орган-на-чипе".  
a — схема сборки; b — 3D-модель каналов; c — принцип изготовления пористой мембраны   
 

 
 
и выдерживалась 4 ч при температуре 65 °C. Мас-
тер-форма представляла собой кремниевую под-
ложку, на поверхности которой методом фотоли-
тографии в фоторезисте SU-8 2025 (Kayaku 
AdvancedMaterials, USA) были сформированы 
микроканалы [22]. После отверждения ПДМС ре-
плика отделялась от формы и разрезалась на от-
дельные устройства. C помощью пробойника для 
биопсии кожи в репликах были сделаны входные и 
выходные отверстия диаметром 2 мм. 

Для изготовления пористой мембраны методом 
фотолитографии и реактивного ионного травления 
была создана кремниевая мастер-форма, содержа-
щая массив цилиндрических микростолбиков диа-
метром 10 мкм, высотой 50 мкм и межцентровым 
расстоянием 40 мкм. Для уменьшения адгезии 
ПДМС к мастер-форме она была покрыта слоем 
Trichloro(1H,1H,2H,2H-perfluorooctyl)silane (Sig-
ma-Aldrich, Германия) в вакуумной камере при 
комнатной температуре в течение 12 ч. На мастер-
форму помещалось ~ 1 г тщательно перемешанной 
в соотношении 10 : 1 и дегазированной смеси ос-
новы и отвердителя Sylgard 184. После этого  
на мастер-форму накладывался прямоугольный 
блок из ПДМС, на котором располагался груз мас-
сой ~ 1 кг. Отверждение мембраны осуществля-
лось при температуре 75 °C в течение 4 ч. Соот-
ношение основы и отвердителя в ПДМС-блоке — 

15 : 1; поверхности были покрыты слоем 
Trichloro(1H,1H,2H,2H-perfluorooctyl)silane. Полу-
чившаяся мембрана аккуратно отделялась от мас-
тер-формы и от ПДМС-блока в емкости с этило-
вым спиртом.  

Сборка микрофлюидного "органа-на-чипе" 
осуществлялась путем последовательного соеди-
нения всех слоев после обработки поверхностей 
кислородной плазмой в установке V15-G (PINK 
GmbH Thermosysteme, Германия). Наложение и 
выравнивание слоев друг относительно друга 
осуществлялось сразу после плазменной обработ-
ки поверхностей с контролем совмещения в опти-
ческий микроскоп. Собранная конструкция вы-
держивалась при температуре 75 °C в течение 
12 ч.  

Для повышения механической прочности 
ПДМС-мембраны и снижения вероятности ее раз-
рыва в процессе отделения от мастер-формы в ее 
состав были добавлены многослойные углеродные 
нанотрубки (УНТ) (Китай), формирующие арми-
рующую сетку в материале. Для создания такого 
композита готовится суспензия нанотрубок в изо-
пропиловом спирте в концентрации 0.02 г/мл, ко-
торая тщательно перемешивается и обрабатывает-
ся в ультразвуковой ванне в течение 4 ч. После 
обработки нанотрубки осаждаются на металличе-
скую подложку, а излишки изопропилового спир-

a b 

c 
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та удаляются. Получившаяся концентрированная 
суспензия добавляется в основу Sylgard 184 в кон-
центрации ~ 5% (по массе), тщательно перемеши-
вается и дегазируется в течение 12 ч. Получив-
шаяся смесь основы с углеродными нанотрубками 
может храниться при комнатной температуре  
до использования. Перед изготовлением мембраны 
данная смесь смешивается с отвердителем в соот-
ношении 1 : 10 (по массе), тщательно перемеши-
вается и дегазируется, после чего используется 
согласно протоколу, приведенному выше. 

Геометрические размеры всех полученных 
микроструктур были определены с помощью оп-
тической инспекционной станции INM 100 (Leica 
Microsystems, Германия), сканирующего элек-
тронного микроскопа Supra 25 (Carl Zeiss, Герма-
ния) и стилусного профилометра XP-1 (Ambios 
Technology, Санта-Крус, Калифорния, США). Для 
оценки влияния углеродных нанотрубок на опти-
ческие свойства ПДМС-мембран использовался 
спектрофотометр Evolution 300 (Thermo Fisher 
Scientific, США). 

1.2. Клеточные культуры 
В качестве модельных клеточных культур для 

тестирования устройств "орган-на-чипе" исполь-
зовались адгезионные опухолевые линии адено-
карциномы толстой кишки мыши СТ26-еGFP, экс-
прессирующие зеленый флуоресцентный белок,  
и карциномы шейки матки человека HeLa. Куль-
туры были получены из Российской коллекции 
клеточных культур позвоночных Института цито-
логии РАН (Санкт-Петербург). Клетки СТ26-eGFP 
культивировались в среде RPMI (БиоЛот, Россия), 
а клетки HeLa — в среде DMEM (БиоЛот, Россия).  
В обоих случаях в среду были добавлены 10% фе-
тальной бычьей сыворотки (Hyclone, США) и ан-
тибиотик гентамицин (40 мкг/мл). Клетки культи-
вировались в инкубаторе, в увлажненной атмосфере, 
содержащей 5% СО2, при температуре 37 °С. 

Жизнеспособность клеток СТ26-eGFP в про-
цессе роста в устройствах "орган-на-чипе" оцени-
валась по интенсивности флуоресценции зеленого 
флуоресцентного белка в цитоплазме. Для контра-
стирования ядер мертвых клеток в клеточную сре-
ду добавлялся йодистый пропидий в концентрации 
2 мкг/мл. Для оценки взаимодействия ПДМС мем-
браны с цитоскелетом использовались клетки 
HeLa, ядра которых окрашивались с помощью 
флуоресцентного красителя DAPI (Sigma-Aldrich, 
США), а актиновые филаменты — с помощью 
флуоресцентно меченного фаллоидина (Invitrogen, 
США) в концентрации 1 мкл/мл (в соответствии  
с протоколом производителя). Перед окрашивани-
ем клетки фиксировались в канале микрофлюид-
ного устройства в 4% растворе параформальдеги-
да. После фиксации клеток верхний канал устрой-

ства заполнялся смесью флуоресцентных красите-
лей и инкубировался в течение 15 мин при 37 °C. 
После окрашивания все образцы анализировались 
на инвертированном микроскопе Axio Observer Z1 
(Carl Zeiss, Германия) с конфокальным модулем 
Yokogawa CSU-X1 (Yokogawa, Япония). 

1.3 Функционализация мембраны и загрузка 
клеток в устройства 

С целью повышения адгезии клеток к ПДМС-
мембране она покрывалась слоем коллагена. Рас-
твор коллагена готовился путем смешивания в со-
отношении 9 : 1 предварительно нагретой до тем-
пературы +37 °C среды DMEM/F12 со стоковым 
раствором мышиного коллагена I (концентрация 
0.7 мг/мл) в 0.2 М уксусной кислоте. Стоковый 
раствор мышиного коллагена I был предоставлен 
лабораторией клеточных биотехнологий Институ-
та цитологии РАН (Санкт-Петербург). Перед об-
работкой мембраны коллагеном микрофлюидное 
устройство было повторно обработано кислород-
ной плазмой. Затем его каналы заполнялись при-
готовленным раствором коллагена с концентраци-
ей 0.07 мг/мл, после чего устройство инкубирова-
лось 1 ч в термостате при температуре 37 °C. По-
сле окончания инкубации каналы промывались 
средой DMEM/F12, имевшей температуру 37 оC. 
Для загрузки клеток в микрофлюидное устройство 
в его верхний канал вводилось 50–100 мкл суспен-
зии клеток с концентрацией ~ 1 млн/мл. Для за-
крепления клеток на мембране устройство инку-
бировалось в СО2-инкубаторе в течение 12 ч без 
смены питательной среды. После этого клеточная 
среда заменялась на свежую. 

1.4 Периодическая смена питательной среды 
Так как объем камеры с клетками в микрофлю-

идном устройстве составляет ~ 1.5 мкл, то для эф-
фективного роста клеток в течение длительного 
времени в нем необходимо обеспечить периодиче-
скую смену питательной среды с периодом в не-
сколько часов [23]. Для этого устройство распола-
галось на специально разработанной качающейся 
платформе, обеспечивающей периодическое изме-
нение угла наклона устройства по заданному алго-
ритму. При изменении угла наклона происходило 
перетекание жидкости из одного резервуара мик-
рофлюидного устройства в другой за счет разницы 
гидростатических давлений в них (см. рис. 2, а).  
В качестве резервуаров использовались пластико-
вые коннекторы объемом 1.5 мл, изготовленные 
на 3D-принтере Formlabs 3B+ (FormLabs, США). 
При изменении угла наклона платформы время 
течения жидкости в микрофлюидном устройстве 
не превышает 5 мин. Полная замена среды в резер-
вуарах устройства проводилась каждые два  дня.  
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Рис. 2. Система периодической смены питательной среды в микрофлюидном устройстве "орган-на-чипе". 
a — принципиальная схема смены среды; b — общий вид качающейся платформы с микрофлюидным уст-
ройством в CO2 инкубаторе 

 
 
 

Разработанная качающаяся платформа обладает 
компактными габаритными размерами 139 × 101 × 
× 53 мм и способна работать автономно в услови-
ях атмосферы СО2 инкубатора (5% CO2, темпера-
тура +37 °С) (рис. 2, b). Платформа содержит ша-
говый электродвигатель, микроконтроллер 
Arduino Nano, OLED-дисплей и энкодер, позво-
ляющие задавать алгоритм изменения угла накло-
на платформы в диапазоне 400 и выполнять его  
в течение длительного времени работы устройства 
(более 7 дней). 

2. РЕЗУЛЬТАТЫ 

2.1 Изготовление и характеризация  
микрофлюидных устройств 

Основным функциональным элементом мик-
рофлюидного устройства "орган-на-чипе" является 
гибкая пористая мембрана, на которой закрепля-
ются и растут клетки. Благодаря своей биосовмес-
тимости, химической инертности и оптической 
прозрачности, полидиметилсилоксан (ПДМС) яв-
ляется одним из основных материалов, которые 
применяются для создания гибких мембран.  
В процессе изготовления микрофлюидного уст-
ройства мембрана соединяется с верхней и нижней 
частями устройства, выступая разделителем меж-
ду двумя камерами, к которым подведены микро-
каналы для ввода клеток, питательной среды и ак-
тивных биомолекул, а также отбора среды для 
анализа продуктов жизнедеятельности клеток. 

Изображение микрофлюидного устройства в сборе 
приведено на рис. 3, а.  

Для изготовления пор в ПДМС-мембранах  
на кремниевой подложке методом фотолитогра-
фии и реактивного ионного травления был изго-
товлен массив цилиндрических микростолбиков 
диаметром 10 мкм и высотой 50 мкм (см. рис. 3, b). 
При отверждении ПДМС на такой подложке в по-
лучаемой ПДМС-пленке толщиной менее 50 мкм 
образуются сквозные отверстия, обеспечивающие 
транспорт веществ между верхней и нижней каме-
рами устройства (см. рис. 3, c–e). При этом размер 
пор в мембране меньше характерного размера кле-
ток млекопитающих (~ 20 мкм), поэтому мембрана 
служит определенным барьером для перемещения 
клеток из одной камеры в другую. 

Изготовление ПДМС-мембран толщиной менее 
50 мкм сопряжено с высокой вероятностью их 
разрыва при отделении от кремниевой мастер-
формы и от прижимающего ПДМС-блока, что не 
позволяло воспроизводимо получать мембраны 
площадью более (5 × 5) мм2. Для улучшения проч-
ности мембран было предложено их изготавливать 
из нанокомпозита, получаемого путем добавления 
в ПДМС многостенных углеродных нанотрубок. 
Добавление углеродных нанотрубок увеличивает 
модуль Юнга ПДМС и предел прочности на раз-
рыв, а также приводит к увеличению контактного 
угла воды на поверхности и снижает удельное 
электрическое сопротивление материала [24, 25]. 
Также   углеродные    нанотрубки,     размещенные 
на  подложке,  в подавляющем большинстве ис-
следований  не  проявляют  токсического действия 

a b 
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Рис. 3. Микрофлюидное устройство "орган-на-чипе".  
a — топология каналов устройства (1 — верхний канал, 2 — нижний канал, 3 — камеры для механической дефор-
мации мембраны), масштаб — 1 мм; b — массив микроструктур на мастер-форме для изготовления мембраны, 
масштаб — 30 мкм; c — фрагмент мембраны, масштаб — 50 мкм; d — поперечное сечение мембраны, масштаб — 
50 мкм; e — поперечное сечение микрофлюидного чипа.  
Все мембраны, приведенные на изображениях, содержали 5% многостенных углеродных нанотрубок, масштаб — 
200 мкм 
 
 
на клетки, что крайне важно для длительного 
культивирования клеток в устройствах "орган-на-
чипе" [26]. Однако добавление углеродных нано-
трубок может ухудшить оптические характеристи-
ки мембраны в видимом спектральном диапазоне, 
что может сказаться на применимости методов 
оптической микроскопии для мониторинга физио-
логического состояния клеток. Для исследования 
данного эффекта были проведены измерения спек-
тров оптического пропускания ПДМС-мембран  
с содержанием углеродных нанотрубок 2.5–10%, 
результаты которых приведены на рис. 4. Пред-
ставленные данные показывают, что в видимом 
спектральном диапазоне 400–750 нм добавление 
углеродных нанотрубок снижает коэффициент 
пропускания мембраны толщиной 50 мкм не более 
чем на 8%, что не должно ухудшить качество по-
лучаемых микроскопических изображений. В свя-

a b 

c 

d 

e 

 
 

Рис. 4. Спектры пропускания 
ПДМС-пленок толщиной 50 мкм  
в зависимости от концентрации 
многостенных углеродных нано-
трубок (УНТ). 
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зи с этим для изготовления мембран устройств 
"орган-на-чипе" было выбрано добавлять в ПДМС 
5% углеродных нанотрубок по массе, что позво-
лило воспроизводимо получать мембраны площа-
дью (35 × 20) мм2. 

2.2 Исследование развития клеток  
на пористой мембране в микрофлюидном 

устройстве "орган-на-чипе" 
В связи с тем, что ПДМС является гидрофоб-

ным материалом, адгезия клеток к нему сущест-
венно хуже, чем к стандартному лабораторному 
пластику [27]. Для повышения адгезии клеток по-
верхность ПДМС можно обрабатывать фибронек-
тином, коллагеном, альбумином и другими белками 

внеклеточного матрикса. Для обработки ПДМС-
мембраны в микрофлюидном устройстве "орган-
на-чипе" был выбран мышиный коллаген I типа. 
Эксперименты по росту клеток на мембранах  
в многолуночном планшете показали, что на на-
тивной поверхности ПДМС клетки СТ26 форми-
руют трехмерные клеточные агрегаты из-за пло-
хой адгезии к поверхности (см. рис. 5, а). Однако, 
на мембранах, покрытых коллагеном, клетки рав-
номерно распределились по всей поверхности  
и закрепились на ней, приобретя вытянутую фор-
му, что свидетельствует о хорошей адгезии клеток 
к поверхности (рис. 5, b). 

На основании полученных результатов во всех 
экспериментах мембраны микрофлюидных уст-
ройств перед загрузкой клеток покрывались слоем 
коллагена. После загрузки и закрепления клеток 
на поверхности мембраны устройства "орган-на-
чипе" размещались в СО2-инкубаторе на качаю-
щейся платформе для периодической (1 раз в час) 
смены питательной среды. Через семь дней инку-
бирования на мембране устройства был сформи-
рован клеточный монослой. Данные оптической 
микроскопии показывают, что клетки СТ26  
и HeLa успешно закрепились на поверхности 
ПДМС и сохраняли жизнеспособность более 95% 
в течение всего периода инкубации (см. рис. 6, a–c). 
Окраска цитоскелета клеток HeLa (см. рис. 6, d) 
показала, что большинство клеток приобрели вы-
тянутую форму, распластавшись на ПДМС-мемб-
ране, что свидетельствует об их успешном при-
креплении к ней. Полученные результаты показы-
вают, что в разработанных микрофлюидных уст-
ройствах "орган-на-чипе" возможны длительный 
рост и развитие клеточных культур.   

3. ВЫВОДЫ 

Таким образом, в рамках настоящей работы 
был разработан метод изготовления микрофлюид-
ных устройств "орган-на-чипе" с гибкой подве-
шенной пористой мембраной для роста клеток. 
Мембрана выполнена из полидиметилсилоксана 
(ПДМС) с добавлением 5% многостенных угле-
родных нанотрубок. Методом мягкой литографии 
с помощью кремниевой мастер-формы в ней 
сформированы сквозные поры диаметром 10 мкм  
с межцентровым расстоянием 40 мкм. Добавление 
в состав мембраны углеродных нанотрубок повы-
шает ее механическую прочность и снижает веро-
ятность разрыва в процессе отделения от мастер-
формы. Это позволило стабильно получать мем-
браны толщиной ~ 50 мкм и площадью (35 ×  
× 20) мм². При этом добавление 5% нанотрубок  
 

 
 

 

 
 
 

 
 
 
Рис. 5. Морфология клеток СТ26 на поверхности 
ПДМС-мембран.  
a — нативная мембрана, масштаб 1000 мкм; b — мем-
брана, покрытая пленкой коллагена, масштаб 1000 мкм.
Изображения получены на 4-й день культивирования 

a 
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Рис. 6. Развитие клеток СТ26-eGFP и HeLa на ПДМС-мембране в микрофлюидном устройстве "орган-на-чипе". 
a — клетки СТ26 на 7 день культивирования в режиме светлого поля, совмещенного с флуоресцентным изображе-
нием в канале GFP, масштаб 200 мкм; b — флуоресцентное изображение в канале GFP клеток CT26, масштаб  
200 мкм; c — флуоресценция клеток CT26 в канале йодистого пропидия, масштаб 200 мкм; d — флуоресцентное 
изображение клеток HeLa на 7 день культивирования, масштаб 100 мкм 
 
 
 
по массе незначительно снижает ее оптическое 
пропускание — не более чем на 8% в видимом 
спектральном диапазоне 400–750 нм.  

Экспериментально было показано, что клетки 
СТ26 и HeLa имеют низкую адгезию к ПДМС-
мембране с углеродными нанотрубками и форми-

руют на ее поверхности трехмерные клеточные 
агрегаты. Обработка поверхности мембраны кол-
лагеном I типа повышает клеточную адгезию  
и приводит к образованию монослоя клеток СТ26 
и HeLa в процессе культивирования. Для длитель-
ного культивирования клеток в устройствах "ор-

a b 

c d 
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ган-на-чипе" была разработана компактная ка-
чающаяся платформа для пассивной периодиче-
ской смены питательной среды в камере с клетка-
ми за счет возникновения разности гидростатиче-
ских давлений при изменении угла наклона уст-
ройства. Такой способ смены питательной среды 
позволяет культивировать клетки модельных кле-
точных линий CT26 и HeLa на мембране в микро-
флюидном устройстве "орган-на-чипе" в течение 
более 7 дней с жизнеспособностью более 95%. 
Полученные результаты свидетельствуют о хоро-
шей биосовместимости используемого композита 
и его применимости для изготовления гибких по-
ристых мембран в устройствах "орган-на-чипе". 
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MICROFLUIDIC  ORGAN-ON-A-CHIP  DEVICE  WITH  POROUS  
MEMBRANE  FOR  LONG-TERM  CELL  CULTIVATION 
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Currently, microfluidic organ-on-a-chip devices are considered as an alternative for drug testing in preclini-
cal studies. They can simulate the structure and functions of individual human organs and organ systems, such 
as lungs, liver, kidneys, intestines, etc. for screening various substances. One of the key elements of organ-on-a-
chip devices is a flexible porous membrane. Cell growth on such membranes allows studying the cellular re-
sponse to mechanical and chemical stimuli. In this research, we developed a method for fabricating microfluidic 
organ-on-a-chip devices containing a flexible suspended porous membrane made of polydimethylsiloxane 
(PDMS) with the addition of multi-walled carbon nanotubes, which increase the mechanical strength of the 
membrane and do not affect its optical properties. The use of carbon nanotubes made it possible to increase the 
surface area of the obtained membranes and reduce their rupture during production. For cell growth in the or-
gan-on-a-chip devices, a passive change of the nutrient medium was used. It was based on periodic changes in 
the tilt angle of the device located on an oscillating platform. This approach allowed growing cells of model cell 
lines for more than 7 days with a viability of more than 95%. The results obtained indicate good biocompatibili-
ty of the used material and its applicability for the fabrication of flexible porous membranes in organ-on-a-chip 
devices. 
 
 
Keywords: microfluidics, microfluidic device, microfluidic chip, organ-on-a-chip, tissue engineering, drug testing,  
polydimethylsiloxane, porous membrane 
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INTRODUCTION 

One of the key stages of drug development is con-
ducting studies of the efficacy and toxicity of promis-
ing drugs on laboratory animals. Despite the fact that 
existing requirements dictate preclinical studies on at 
least two types of laboratory animals, one of which is 
not a rodent, the results obtained often have low pre-
dictability with respect to the specificity and toxicity 
of the tested drugs in humans and do not allow ade-
quately predicting the effects observed in clinical tri-
als [1, 2]. In particular, successful results of testing 
new drugs obtained on animal models of Alzheimer's 
disease and inflammatory diseases are often not re-
produced in clinical trials on humans [3, 4]. One of 
the striking examples of such a failure is the monoc-
lonal antibody Solanezumab, which has shown no 
efficacy in the treatment of Alzheimer's disease in 
human experiments, despite encouraging results in 
animal experiments [5].  

Currently, due to the lack of relevant animal mod-
els for many diseases, there is an active search for al-
ternative methods and technologies that can replace 
traditional animal tests. Microphysiological micro-
fluidic organ-on-a-chip devices have emerged as an 
alternative platform for in vitro drug testing to elimi-
nate the shortcomings of existing preclinical models 
[6]. In organ-on-a-chip devices, it is possible to create 
controlled microenvironments in which cells can re-
produce the complex anatomical and functional fea-
tures of living human tissues and organs. It is assumed 
that such tissue and organ models can provide re-
searchers with more complete and accurate data on 
reactions to test molecules compared to the results 
obtained using traditional preclinical methods [6]. 

One of the first microfluidic devices simulating the 
functions of an entire organ is the lung-on-a-chip de-
vice, presented in 2010 [7]. Its appearance is also as-
sociated with the emergence of the term organ-on-a-
chip. Later, devices were developed to simulate the 
functionality of a wide variety of organs in vitro, such 
as the liver [8], kidneys [9], intestines [10], heart [11], 
brain [12], [13] etc. Researchers are also making great 
efforts to combine models of several organs in one 
multi-organ device, called human-on-a-chip, to study 
their interactions with each other and analyze their 
joint response to the introduction of drugs [14]. Mod-
els of such devices developed to date can include from 
2 to 10 different organ models and are capable of si-
mulating complex physiological and pathophysiologi-
cal reactions, such as modeling the regulation of insu-
lin secretion [1]. 

Currently, not only educational and research or-
ganizations, but also commercial companies such as 

Insphero, Mimetas, Emulate, HesperosInc., TissUse, 
Bi/ond, NETRI, BiomimX, CherryBiotech, and Axo-
Sim are developing and producing organ-on-a-chip 
devices. They are actively bringing to market devices 
that have proven themselves at the research stage and 
that pharmaceutical companies are beginning to im-
plement in the drug development process. For exam-
ple, clinical trials of a drug for chronic inflammatory 
demyelinating polyneuropathy (Clinical Trial 
NCT04658472) were approved based on data obtained 
using a microfluidic "human-on-a-chip" device [15]. 
All this allowed the US Food and Drug Administra-
tion (FDA) to include organ-on-a-chip devices in the 
roadmap for reducing the use of animals in preclinical 
drug trials in 2025 [16]. 

One of the key components of organ-on-a-chip de-
vices are flexible polymer membranes that allow 
modeling tissue barriers in the body, such as the 
blood-brain barrier, blood-ophthalmic barrier, blood-
placental barrier, air-blood barrier, glomerular barrier, 
and others [17]. Studying the development of cells on 
porous membranes in such devices allows us to study 
how fluid movement, mechanical deformation, and 
chemical signals affect the development of tissues and 
organs. Membranes can be made of such common 
polymeric materials as polycarbonate, polyethylene 
terephthalate (PET), polydimethyl sidoxane (PDMS), 
polylactide (PLA), etc. [18]. Porous PDMS mem-
branes produced by soft lithography have key advan-
tages: optical transparency, stretchability, biocompati-
bility, and chemical inertness. Therefore, they are 
widely used in the manufacture of organ-on-a-chip 
devices [19]. However, the problems of mass and reli-
able production of devices with such membranes, in-
creasing the number of simultaneously analyzed sam-
ples, and reproducible development and growth of 
cells in them, which would allow validation of both 
the organ-on-a-chip devices themselves and drug test-
ing methods, have not yet been fully resolved [20].  

The aim of this work is to develop a reliable me-
thod for the fabrication of microfluidic organ-on-a-
chip devices with a flexible suspended porous PDMS 
membrane to study the effect of mechanical and 
chemical stimuli on cell growth. For this purpose, it 
was proposed to include multi-walled carbon nano-
tubes into the PDMS membranes, so that the former 
act as a reinforcing material that strengthens the 
membrane material. For cell growth on the PDMS 
membrane in the microfluidic device, a passive 
change of the nutrient medium was used, based on 
periodic changes in the tilt angle of the chip located 
on a rocking platform. This approach allowed cell cul-
ture of model cell lines for more than 7 days with  
a viability of more than 95%.  

 
 



1. MATERIALS AND METHODS 

1.1. Fabrication of microfluidic devices 
The microfluidic organ-on-a-chip device consists 

of three layers: the upper and lower layers contain one 
microchannel each —in the complete device they are 
located one above the other, separated by a middle 
layer, which is a flexible porous membrane 50 μm 
thick with a pore diameter of 10 μm (see Fig. 1). In 
the upper and lower layers, the channels are sur-
rounded on both sides by two hollow chambers, the 
periodic filling of which with compressed air deforms 
the porous membrane and can provide mechanical 
stimulation of the cells located on the membrane. 

The organ-on-a-chip device was fabricated from  
a biocompatible, elastic and optically transparent sili-
cone compound Sylgard 184 polydimethylsiloxane 
(PDMS, DowCorning, Midland, USA) using soft li-
thography technology [21]. Its upper and lower layers 
were formed by curing a degassed base mixture mixed 
in a 10 : 1 ratio. The prepared mixture was poured 
onto a master mold placed in a Petri dish and kept for 
4 h at a temperature of 65 °C. The master mold was  
a silicon substrate on the surface of which microchan-
nels were formed using photolithography in SU-8 
2025 photoresist (Kayaku Advanced Materials, USA) 
[22]. After curing the PDMS, the replica was sepa-
rated from the mold and cut into individual devices. 
Input and output holes with a diameter of 2 mm were 
made in the replicas using a skin biopsy punch. 

 

 
To fabricate the porous membrane using photoli-

thography and reactive ion etching, a silicon master 
mold containing an array of cylindrical micropillars 
with a diameter of 10 μm, a height of 50 μm, and an 
intercenter distance of 40 μm was created. To reduce 
the adhesion of PDMS to the master mold, the latter 
was coated with a layer of Trichloro(1H,1H,2H,2H-
perfluorooctyl)silane (Sigma-Aldrich, Germany) in  
a vacuum chamber at room temperature for 12 h. ~ 1 g 
of a thoroughly mixed and degassed mixture of the 
base and the Sylgard 184 hardener in a ratio of 10 : 1 
was placed on the master mold. After this, a rectangu-
lar block of PDMS was placed on the master mold, on 
which a load weighing ~ 1 kg was placed. The mem-
brane was cured at 75 °C for 4 h. The ratio of the base 
and curing agent in the PDMS block was 15 : 1; the 
surfaces were coated with a layer of Trichlo-
ro(1H,1H,2H,2H-perfluorooctyl)silane. The resulting 
membrane was carefully separated from the master 

mold and the PDMS block in a container with ethyl 
alcohol.  

The assembly of the microfluidic organ-on-a-chip 
was carried out by sequentially connecting all the lay-
ers after treating the surfaces with oxygen plasma in a 
V15-G installation (PINK GmbH Thermosysteme, 
Germany). The layers were superimposed and aligned 
relative to each other immediately after plasma treat-
ment of the surfaces with alignment control in an opt-
ical microscope. The assembled structure was kept at 
a temperature of 75 °C for 12 h.  

To increase the mechanical strength of the PDMS     
membrane and reduce the likelihood of its rupture 
during separation from the master mold, multilayer 
carbon nanotubes (CNTs) (China) were added to its 
composition, forming a reinforcing mesh in the ma-
terial. To create such a composite, a suspension of 
nanotubes in isopropyl alcohol at a concentration of 
0.02 g / ml is prepared, thoroughly mixed and 
processed in an ultrasonic bath for 4 h. After 
processing, the nanotubes are deposited on a metal 
substrate, and excess isopropyl alcohol is removed. 
The resulting concentrated suspension is added to the 
Sylgard 184 base at a concentration of ~ 5% (by 
weight), thoroughly mixed and degassed for 12 h. The 
resulting mixture of the base with carbon nanotubes 
can be stored at room temperature until use. Before 
the membrane production, this mixture is mixed with 
the hardener in a ratio of 1 : 10 (by weight), thorough-
ly stirred and degassed, and then used according to the 
protocol given above.  

The geometric dimensions of all the obtained mi-
crostructures were determined using an INM 100 opt-
ical inspection station (Leica Microsystems, Germa-
ny), a Supra 25 scanning electron microscope (Carl 
Zeiss, Germany) and an XP-1 stylus profilometer 
(Ambios Technology, Santa Cruz, California, USA). 
To evaluate the influence of carbon nanotubes on the 
optical properties of PDMS membranes, an Evolution 
300 spectrophotometer (Thermo Fisher Scientific, 
USA) was used. 

1.2. Cell cultures 
The adhesive tumor lines of mouse colon adeno-

carcinoma CT26-eGFP expressing green fluorescent 
protein and human cervical carcinoma HeLa were 
used as model cell cultures for testing the organ-on-a-
chip devices. The cultures were received from the 
Russian Collection of Vertebrate Cell Cultures of the 
Institute of Cytology of the Russian Academy of 
Sciences, St. Petersburg. CT26-eGFP cells were cul-
tured in RPMI medium (БиоЛот, Russia), and HeLa 
cells in DMEM medium (БиоЛот, Russia). In both 
cases, 10% fetal bovine serum (Hyclone, USA) and 
the antibiotic gentamicin (40 μg / ml) were added to 
the medium. The cells were cultured in an incubator in 

Fig. 1. Schematic diagram of the organ-on-a-chip 
microfluidic device. 
a — assembly diagram; b — 3D model of channels;  
c — principle of manufacturing a porous membrane 
 
 



a humidified atmosphere containing 5% CO2 at a tem-
perature of 37 °C.  

The viability of CT26-eGFP cells during growth in 
the organ-on-a-chip devices was assessed by the fluo-
rescence intensity of green fluorescent protein in the 
cytoplasm. To contrast the nuclei of dead cells, propi-
dium iodide was added to the cell medium at a con-
centration of 2 μg/ml. To assess the interaction of the 
PDMS membrane with the cytoskeleton, HeLa cells 
were used, the nuclei of which were stained with the 
fluorescent dye DAPI (Sigma-Aldrich, USA), and 
actin filaments were stained with fluorescently labeled 
phalloidin (Invitrogen, USA) at a concentration of 1 
μl/ml (according to the manufacturer's protocol). Be-
fore staining, the cells were fixed in the channel of the 
microfluidic device in a 4% paraformaldehyde solu-
tion. After fixation of the cells, the upper channel of 
the device was filled with a mixture of fluorescent 
dyes and incubated for 15 min at 37 °C. After stain-
ing, all samples were analyzed on an Axio Observer 
Z1 inverted microscope (Carl Zeiss, Germany) with a 
Yokogawa CSU-X1 confocal module (Yokogawa, 
Japan). 

1.3. Functionalization of the membrane  
and loading of cells into the devices 

In order to increase cell adhesion to the PDMS 
membrane, it was covered with a collagen layer. The 
collagen solution was prepared by mixing 
DMEM/F12 medium preheated to +37 °C with a stock 
solution of mouse collagen I (concentration  
0.7 mg/ml) in 0.2 M acetic acid in a 9:1 ratio. The 
stock solution of mouse collagen I was provided by 
the Laboratory of Cell Biotechnology, Institute of Cy-
tology, Russian Academy of Sciences, St. Petersburg. 
Before treating the membrane with collagen, the mi-
crofluidic device was re-treated with oxygen plasma. 
Then its channels were filled with the prepared colla-
gen solution with a concentration of 0.07 mg/ml, after 
which the device was incubated for 1 h in a thermostat 
at a temperature of 37 °C. After incubation, the chan-
nels were washed with DMEM/F12 medium at a tem-
perature of 37 °C. To load cells into the microfluidic 
device, 50–100 μl of cell suspension with a concentra-
tion of ~ 1 million/ml were introduced into its upper 
channel. To fix the cells on the membrane, the device 
was incubated in a CO2 incubator without changing 
the nutrient medium for 12 h. After that, the cell me-
dium was replaced with fresh one.  

1.4. Periodic change of the nutrient medium 

Since the volume of the chamber with cells in the 
microfluidic device is ~ 1.5 μl, then for effective cell 
growth over a long period of time, it is necessary to 

ensure a periodic change of the nutrient medium with 
a period of several hours [23]. For this purpose, the 
device was placed on a specially designed rocking 
platform that provided a periodic change in the tilt 
angle of the device according to a given algorithm. 
When the tilt angle changed, the liquid flowed from 
one reservoir of the microfluidic device to another due 
to the difference in hydrostatic pressures in them (see 
Fig. 2, a). 

1.5 ml plastic connectors manufactured on a For-
mlabs 3B+ 3D printer (FormLabs, USA), were used as 
reservoirs. When the tilt angle of the platform 
changed, the liquid flow time in the microfluidic de-
vice did not exceed 5 min. A complete replacement of 
the medium in the reservoirs of the device was carried 
out every two days. 

 

 
The developed rocking platform has compact di-

mensions of 139 × 101 × 53 mm and is capable of 
autonomous operation in CO2 incubator atmosphere 
(5% CO2, temperature +37 °C) (Fig. 2, b). The plat-
form contains a stepper motor, Arduino Nano micro-
controller, OLED display and encoder, allowing to set 
the algorithm of platform tilt angle change in the 
range of 400 and execute it for a long time of device 
operation (more than 7 days). 

2. RESULTS 

2.1. Fabrication and characterization  
of microfluidic devices 

The main functional element of the microfluidic 
organ-on-a-chip device is a flexible porous membrane 
on which cells are attached and grow. Due to its bio-
compatibility, chemical inertness and optical transpa-
rency, polydimethylsiloxane (PDMS) is one of the 
main materials used to create flexible membranes. 
During the fabrication of the microfluidic device, the 
membrane is connected to the upper and lower parts 
of the device, acting as a separator between two 
chambers to which microchannels are connected for 
the introduction of cells, nutrient medium and active 
biomolecules, as well as for the output of the medium 
for the analysis of cellular waste products. An image 
of the assembled microfluidic device is shown in  
Fig. 3, a.  

To produce pores in PDMS membranes, an array 
of cylindrical micropillars with a diameter of 10 μm 
and a height of 50 μm was produced on a silicon sub-

Fig. 2. System of periodic change of nutrient medium 
in microfluidic organ-on-a-chip device.  
a — schematic diagram of medium replacement; b — 
general view of rocking platform with microfluidic 
device in CO2 incubator 
 
 



strate using photolithography and reactive ion etching 
(see Fig. 3, b). When PDMS is cured on such a sub-
strate, through holes are formed in the resulting 
PDMS film with a thickness of less than 50 μm, en-
suring the transport of substances between the upper 
and lower chambers of the device (see Fig. 3, c–e). In 
this case, the pore size in the membrane is smaller 
than the characteristic size of mammalian cells  
(~ 20 μm), so the membrane serves as a certain barrier 
to the movement of cells from one chamber to anoth-
er.  

 

 
The production of PDMS membranes with a thick-

ness of less than 50 μm is associated with a high prob-
ability of their rupture when separated from the silicon 
master mold and from the PDMS pressing block, 
which did not allow reproducibly obtaining mem-
branes with an area of more than (5 × 5) mm2. To im-
prove the strength of the membranes, it was proposed 
to produce them from a nanocomposite obtained by 
adding multi-walled carbon nanotubes to PDMS. The 
addition of carbon nanotubes increases the Young's 
modulus of PDMS and the tensile strength, and also 
leads to an increase in the contact angle of water on 
the surface and reduces the specific electrical resis-
tance of the material [24, 25]. Also, carbon nanotubes 
placed on a substrate do not exhibit a toxic effect on 
cells in the overwhelming majority of studies, which 
is extremely important for long-term cell cultivation 
in organ-on-a-chip devices [26]. However, the addi-
tion of carbon nanotubes can degrade the optical cha-
racteristics of the membrane in the visible spectral 
range, which can affect the applicability of optical 
microscopy methods for monitoring the physiological 
state of cells. To study this effect, we measured the 
optical transmission spectra of PDMS membranes 
with a carbon nanotube content of 2.5–10%; results 
are shown in Fig. 4. The presented data show that in 
the visible spectral range of 400–750 nm, the addition 
of carbon nanotubes reduces the transmittance of a  
50-μm-thick membrane by no more than 8%, which 
should not worsen the quality of the obtained micro-
scopic images. In this regard, for the manufacture of 
membranes for organ-on-a-chip devices, we chose to 

add 5% carbon nanotubes by weight to PDMS, which 
made it possible to reproducibly obtain membranes 
with an area of (35 × 20) mm2. 

 

 

2.2. Study of cell growth on a porous membrane 
in an organ-on-a-chip microfluidic device 

Since PDMS is a hydrophobic material, cell adhe-
sion to it is significantly worse than to standard labor-
atory plastic [27]. To enhance cell adhesion, the 
PDMS surface can be treated with fibronectin, colla-
gen, albumin, and other extracellular matrix proteins. 
Mouse collagen type I was chosen to treat the PDMS 
membrane in the organ-on-a-chip microfluidic device. 
Experimental cell growth on membranes in a multi-
well plate showed that CT26 cells form three-
dimensional cell aggregates on the native PDMS sur-
face due to poor adhesion to the surface (see Fig. 5, a). 
However, on the membranes coated with collagen, the 
cells were uniformly distributed over the entire sur-
face and attached to it, acquiring an elongated shape, 
which indicates good adhesion of the cells to the sur-
face (Fig. 5, b). 

 

 
Based on the obtained results, in all experiments, 

the membranes of the microfluidic devices were 
coated with a collagen layer before loading the cells. 
After loading and attaching the cells to the membrane 
surface, the organ-on-a-chip devices were placed in a 
CO2 incubator on a rocking platform for periodic 
(once per hour) replacement of the nutrient medium. 
After seven days of incubation, a cell monolayer was 
formed on the membrane of the device. Optical mi-
croscopy data show that CT26 and HeLa cells were 
successfully attached to the PDMS surface and re-
tained more than 95% viability during the entire incu-
bation period (see Fig. 6, a–c). Staining of the cy-
toskeleton of HeLa cells (see Fig. 6, d) showed that 
most of the cells acquired an elongated shape, spread-
ing out on the PDMS membrane, which indicates their 
successful attachment to it. The results obtained show 
that long-term growth and development of cell cul-

Fig. 3. Microfluidic organ-on-a-chip device.  
a — topology of the device channels (1 — upper 
channel, 2 — lower channel, 3 — chambers for me-
chanical deformation of the membrane), scale — 
1 mm; b — array of microstructures on the master 
mold for membrane fabrication, scale — 30 μm; c — 
membrane fragment, scale — 50 μm; d — membrane 
cross-section, scale — 50 μm; e — cross-section of 
the microfluidic chip. 
All membranes shown in the images contained 5% 
multi-walled carbon nanotubes, scale — 200 μm 
 
 

Fig. 4. Transmission spectra of 50 μm thick PDMS 
films depending on the concentration of multi-walled 
carbon nanotubes (CNTs). 
 
 

Fig. 5. Morphology of CT26 cells on the surface of 
PDMS membranes. 
a — native membrane, scale 1000 μm; b — mem-
brane coated with collagen film, scale 1000 μm.  
Images were obtained on the 4th day of cultivation 
 
 



tures are possible in the developed microfluidic organ-
on-a-chip devices. 
 

 

CONCLUSIONS 

Thus, within the framework of this work, a method 
for the fabrication of microfluidic organ-on-a-chip 
devices with a flexible suspended porous membrane 
for cell growth was developed. The membrane is 
made of polydimethylsiloxane (PDMS) with the addi-
tion of 5% multi-walled carbon nanotubes. Through 
pores with a diameter of 10 μm and an intercenter dis-
tance of 40 μm are formed in it using the soft litho-
graphy method and a silicon master mold. Addition of 
carbon nanotubes to the membrane increases its me-
chanical strength and reduces the probability of rup-
ture during separation from the master mold. This 
made it possible to stably obtain membranes with  

a thickness of ~ 50 μm and an area of (35 × 20) mm². 
Addition of 5% nanotubes by weight slightly reduces 
its optical transmittance by no more than 8% in the 
visible spectral range of 400–750 nm. 

It was experimentally shown that CT26 and HeLa 
cells have low adhesion to the PDMS membrane with 
carbon nanotubes and form three-dimensional cellular 
aggregates on its surface. Treatment of the membrane 
surface with type I collagen increases cellular adhe-
sion and leads to the formation of a monolayer of 
CT26 and HeLa cells during cultivation. For long-
term cell culturing in organ-on-a-chip devices, a com-
pact rocking platform was developed for passive peri-
odic replacement of the nutrient medium in the cell 
chamber due to the occurrence of a difference in hy-
drostatic pressures when changing the tilt angle of the 
device. This method of changing the nutrient medium 
allows culturing cells of the model cell lines CT26 
and HeLa on a membrane in a microfluidic organ-on-
a-chip device for more than 7 days with a viability of 
more than 95%. The results obtained indicate good 
biocompatibility of the composite used and its appli-
cability for the manufacture of flexible porous mem-
branes in organ-on-a-chip devices. 
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Fig. 6. Development of CT26-eGFP and HeLa cells 
on PDMS membrane in microfluidic organ-on-a-chip 
device. 
a — CT26 cells on day 7 of cultivation in bright field 
mode combined with fluorescence image in GFP 
channel, scale bar 200 μm; b — fluorescence image in 
GFP channel of CT26 cells, scale bar 200 μm; c — 
fluorescence of CT26 cells in propidium iodide chan-
nel, scale bar 200 μm; d — fluorescence image of 
HeLa cells on day 7 of cultivation, scale bar 100 μm  
 
 


