Journal of the Faculty of Engineering

and Architecture of Gazi University 39:2 (2024) 1137-1152
2 r

v/

Muihendislik Mimarlik

Fakltesi Dergisi

Journal of The Faculty of Engineering
and Architecture of Gazi University

Elektronik/ Online ISSN
Basili / Printed ISSN :

Design and simulation of a novel high acceleration chest compression

Ahmet Kagizman'-3*"% Volkan Sezer>*

"Department of Mechatronic Engineering, Institute of Science, Istanbul Technical University, 34467, Istanbul, Tiirkiye
2Department of Control and Automation Engineering, Faculty of Electrical and Electronics, Istanbul Technical University, 34467, Istanbul, Tiirkiye
3Smart and Autonomous Systems Laboratory, Faculty of Electrical and Electronics, Istanbul Technical University, Ayazaga Campus, 34467, Istanbul, Tiirkiye

Highlights:

Graphical/Tabular Abstract

e The piston mechanism
consisting of a double
slider crank and dynamic
conrod can provide high
acceleration CPR

e The proposed CPR
device can provide a
high initial momentum
during chest compression

e The mathematical model
with the flexibility factor
can be used to model
different CPR devices

Keywords:

High acceleration CPR
Double slider crank
Mechanical CPR
Mechanical chest
compression

Pulsatile blood flow

Article Info:

Research Article
Received: 06.09.2021
Accepted:18.06.2023

DOI:

10.17341/gazimmfd.991756

Correspondence:

Author: Ahmet Kagizman
e-mail: kagizman@itu.edu.tr
phone: +90 505 967 4091

The outcomes derived from the mathematical model and motion simulation of the recommended CardiS
device are quietly close. Furthermore, it has been observed that the CardiS device exhibits a higher initial
velocity in comparison to the Corpuls and LUCAS-2 devices (Figure A).
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Figure A. The piston velocity results of Corpuls, LUCAS-2, and proposed CardiS devices.

Purpose:
The main objective of this study is to design and simulate a chest compression device that achieves a high
initial momentum and acceleration, thereby mimicking heartbeat, that is pulsatile blood flow.

Theory and Methods:

According to studies on the blood flow mechanism in CPR, high-impulse chest compression can directly
initiate cardiac compression. This mechanism of blood flow is explained by the Cardiac Pump Theory.
According to this theory, chest compressions with a high initial momentum and acceleration can result in
blood flow measurements close to normal blood flow in CPR. According to mechanical models of the human
chest, high inertial forces emerge with high acceleration chest compression that makes the design of a
miniature mechanical chest compression device quite difficult. However, a special piston mechanism
consisting of the flywheel, double slider crank, and dynamic connecting rod offers a practical solution to this
problem.

Results:

According to the results obtained, CardiS reaches maximum compression speed of 0,628 m/s with an average
piston acceleration of 29,5 m/s?, Corpuls reaches maximum compression speed of 0,467 m/s with an
average piston acceleration of 8,49 m/s2, and LUCAS-2 reaches maximum compression speed of 0,409 m/s
with an average piston acceleration of 6,49 m/s%. The instantaneous piston accelerations for CardiS,
CORPULS, and LUCAS-2 take maximum values of 365 m/s?, 65 m/s?, and 50 m/s?, respectively.

Conclusion:
The CardiS chest compression device developed in this study provides higher initial momentum and initial
acceleration than existing CPR technologies, thanks to its patented piston mechanism.
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ONECIKANLAR
e  Cift kaydirici krank ve dinamik biyelden olusan piston mekanizmasi, yiiksek ivmeli KPR saglayabilir
e Onerilen KPR cihazi ggiis kompresyonu sirasinda yiiksek baslangic momentumu saglayabilir
o Esneklik faktoriine sahip matematiksel model, farkli KPR cihazlarinin modellemesinde kullanilabilir

Makale Bilgileri Oz

Aragtirma Makalesi Kalp durmast i¢in bir tibbi miidahale yontemi olan KardiyoPulmoner Resusitasyon (KPR), hayati organlara kan

Gelis: 06.09.2021 akigini saglayan etkili gogiis kompresyonlart gerektirir. Amerikan Kalp Dernegi (AHA) yonergelerine gore

Kabul: 18.06.2023 onerilen KPR teknigi standart manuel KPR'dir. Ancak son yillarda, daha tutarli gogiis kompresyonu elde etmek
icin bir¢ok farkli mekanik KPR teknolojisi gelistirilmistir. Bu teknolojiler, AHA y6nergelerinde belirtilen manuel

DOI: KPR parametrelerine ulasabilseler de manuel KPR'den daha iistiin olduklari heniiz kanitlanmamistir. Makinelerin

insanlardan neden daha iistiin olamadiginin olas1 bir agiklamasi baslangic momentumudur. Insan iist viicut kiitlesi,
manuel KPR’de iyi bir momentum kaynag olabilir ve yiiksek baslangic momentumlu gégiis kompresyonu, kanin
daha etkili pompalanmasini saglayabilir. Bu ¢alismada, ¢ift kaydirici krank ve dinamik biyelden olusan yiiksek

10.17341/gazimmfd.991756

Al:lahtar 'Kellnlleler. baslangic momentumlu ve yiiksek ivmeli gdgiis kompresyonu yapabilen 6zel piston mekanizmali yeni bir KPR
Yuksek ivmeli KPR, cihazi gelistirilmistir. Pistondaki yiiksek ivmelenmenin gégse daha yiiksek oranda aktarilmasi igin meveut KPR
¢ift kaydirici krank, cihazlarma gore daha sert bir iskelet yapisi tasarlanmistir. Tasarlanan piston mekanizmasinin gégiis modeli
mekanik KPR, tizerindeki hareket simiilasyonundan elde edilen yer degistirme, hiz ve ivme degerleri, matematiksel modele gore
mekanik gogiis elde edilen sonuglarla kiyaslandiginda tutarlilik gdstermistir. Ayni simiilasyon sonuglari baska bir ¢aliymadan elde
kompresyonu, edilen LUCAS-2 ve Corpuls cihazlarinin deneysel gergekleme sonuglari ile karsilastirilmis ve Onerilen
pulsatil kan akis1 mekanizmanin daha yiiksek baglangic momentumuna ve ivmeye sahip oldugu dogrulanmistir.

Design and simulation of a novel high acceleration chest compression

HIGHLIGHTS
e  The piston mechanism consisting of a double slider crank and dynamic conrod can provide high acceleration CPR
e  The proposed CPR device can provide a high initial momentum during chest compression
e  The mathematical model with the flexibility factor can be used to model different CPR devices

Article Info ABSTRACT

Research Article Cardiopulmonary Resuscitation (CPR), a method of medical intervention for Cardiac Arrest, requires effective
Received: 06.09.2021 chest compressions that provide blood flow to vital organs. The recommended technique for CPR according to the
Accepted:18.06.2023 American Heart Association (AHA) guidelines is standard manual CPR. However, many different mechanical CPR
DOI: technologies have been developed in recent years, to achieve more consistent chest compression. Although these

- technologies can achieve the manual CPR parameters described in the AHA guidelines, they have not yet been
10.17341/gazimmfd.991756 proven to be superior to manual CPR. A potential explanation for why machines have not been able to be superior
to humans is initial momentum. The human upper body mass can be a good source of momentum during manual

Kf:ywords. - CPR, and chest compression with high initial momentum can provide more effective blood flow. In this study, a
High acceleration CPR, novel CPR device with a special piston mechanism capable of high initial momentum and high acceleration chest
double s.hder crank, compression consisting of a double slider-crank and dynamic conrod is developed. To enhance the transfer of high
mechamcal CPR, acceleration on the piston to the chest, a more rigid skeletal structure has been designed in comparison to the
mechamc'al chest existing CPR devices. The displacement, velocity, and acceleration values obtained from the motion simulation of
compression, the designed piston mechanism on the chest model exhibited consistency when compared with the results obtained
pulsatile blood flow from the mathematical model. The same simulation results are compared with the experimental realization results

of LUCAS-2 and Corpuls devices obtained from another study and it is confirmed that the proposed mechanism
had higher initial momentum and acceleration.
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1. Giris (Introduction)

Kalp durmasi, kalbin mekanik islevini yerine getiremeyerek kan
pompalayamaz hale gelmesi ve ardindan hayati organlari (kalp, beyin
vb.) besleyen kan dolasiminin kesintiye ugramas: sonucu meydana
gelen dliimciil bir tibbi durumdur. Ani kalp durmasi ise bilinen bir
nedeni olmayan beklenmedik bir kalp durmasidir ve kardiyovaskiiler
hastaliklardan kaynaklanan oliimlerin yarisindan sorumludur [1].
Kalp durmas: i¢in acil tibbi miidahale yontemi, temel olarak gogiis
kompresyonlarindan olusan Kardiyopulmoner Resusitasyondur
(KPR) [2]. KPR'nin amaci, goglis kompresyonu yoluyla hayati
organlara kan akigini siirdiirmek ve kalbin sok edilebilir bir ritme
ulagmasmi saglamaktir [3]. Bu nedenle, gdglis kompresyonunun
kalitesi, ani kalp durmasindan sag kalim i¢in hayati dneme sahiptir [4,
5]

AHA KPR yonergelerine gore, KPR i¢in Onerilen teknik standart
manuel KPR'dir [6, 7]. Kaliteli KPR i¢in gogiis kompresyon sikligt
dakikada 100-120 arasi, kompresyon derinligi 5-6 cm arasinda olmali,
hastanin gogsiine yaslanmayarak gdgsiin tam geri tepmesine izin
verilmeli ve kompresyon kesintileri en aza indirilmelidir [4, 5].
Yukaridaki kosullar géz oniine alindiginda, standart manuel KPR agir1
giic gerektirir ve KPR'min ilk dakikalarinda bile saglayicida
yorgunluga neden olur. Bu yorgunluk, tutarsiz kompresyon oranlarina
ve yetersiz kompresyon derinligine neden olabilir [8, 9]. Ek olarak,
hasta nakli ve personel degisimi sirasindaki gogiis kompresyon
kesintileri de KPR etkinligini olumsuz etkiler [10]. Ayrica gogiis
kompresyonu, hastane diginda, profesyonel olmayan kisiler tarafindan
(ortalama manuel KPR olarak adlandirilir) yapiliyorsa, erken
miidahale edilememe, yanlig el pozisyonu, gégsiin tam olarak geri
cekilememesi gibi faktorler de yukarida belirtilen olumsuz etkilere
eklenir. Bu zorluklarin iistesinden gelmek igin 1960'larin bagindan
beri mekanik goglis kompresyon cihazlar adi verilen gesitli tibbi
cihazlar gelistirilmistir [11].

1.1. Literatiir Incelemesi (Literature Review)

1970'lerin ortalarmda Michigan Universitesi tarafindan gelistirilen ve
basingli hava ile tahrik edilen bir piston kullanan Thumper cihazi,
klinik ve klinik dncesi ¢aligmaya sunulan ilk mekanik KPR cihazidir
[12]. Bu tarihten itibaren birgok farkli KPR cihaz1 gelistirilmis ve
geligtirilen bu KPR cihazlarinda simdiye kadar ti¢ farkli gogiis
kompresyon teknolojisi kullanilmistir: Pnoématik piston (Thumper,
LUCAS-1) [13], vidali mil (LUCAS-2, Corpuls, Lifeline) [14] ve
kasnak tahrikli kayis (AutoPulse) [15]. Bu cihazlar standart KPR
parametrelerine ulagabilse de, mekanik KPR ile sag kalim oranlari,
bir¢ok randomize klinik ve gozlemsel ¢aligmalarda [16-18] ortalama
manuel KPR'nin bile {izerine ¢ikamamistir. Bu nedenle AHA, KPR
cihazlarmin rutin kullanimimi énermemektedir. Insan giiciiniin gogiis
kompresyonunda makineye nasil esit veya hatta ondan daha {stiin
olabileceginin olasi bir agiklamasi baslangic momentumudur. Kalp
atisinin ani baslangigli oldugu ve neredeyse bir piston darbesi gibi
davrandigi bilinmektedir [19]. Manuel KPR uygulamalarinda, bu ani
baglangicli hareket, saglayicinin {ist viicut kiitlesi yardimiyla
saglanabilir [20]. Bagka bir deyisle, iist viicut kiitlesi daha diirtiisel
(yliksek ivmeli) gogilis kompresyonu saglayabilir. Kullandiklari piston
teknolojileri bu yiiksek kiitle etkisini saglayamadigi igin mevcut
g0giis kompresyon cihazlarinin yiiksek hizlanma saglamasi pek olasi
degildir [20].

Literatiirde o6zel piston mekanizmalar: ile ilgili son zamanlarda
yapilan bazi ¢aligmalar su sekilde agiklanabilir: Dziekan vd. [21],

standart KPR parametrelerinden kompresyon frekansi (120/min) ve
kompresyon derinligi (5 cm) gereksinimlerini saglayan ¢ift kaydiric
krank piston mekanizmasina sahip diisiik maliyetli bir KPR cihaz1
gelistirdi. Alam vd. [22] ise kompresyon frekans1 (100-120/min) ve
maksimum kompresyon derinligi (6 cm) gereksinimlerini karsilayan
bir motor krank mili piston mekanizmasina sahip diisiik maliyetli bir
KPR cihazi gelistirdi. Wei-Sung vd. [23], yetigkinlerde, bebeklerde ve
hamile kadinlarda kullanima uygun, kaydirict krank mekanizmali,
degistirilebilir pistonlu ve degistirilebilir kompresyon derinligine
sahip mekanik bir KPR cihazi gelistirdi. Sadani vd. [24] dakikada 60
kompresyon yapabilen ¢ift etkili pnomatik silindir piston
mekanizmasina sahip bir KPR cihazi gelistirdi. Castillo vd. [25] ¢ift
silindirli teleskopik pistonlu bir KPR cihaz1 gelistirdi ve bunu agirlik,
kurulum siiresi ve uygulanan basing agisindan Thumper cihaziyla
karsilastirdi. Garcia vd. [26], vidali mil teknolojisine sahip LUCAS-2
ve Corpuls cihazlarinin basing grafiklerini dogal basing degerleriyle
karsilastirdi. Yukaridaki ¢aligmalarin higbiri yiiksek ivmeyi agikc¢a
incelememistir. Eichorn vd. [27], mekanik bir gégiis modelinde kan
akist ve basing agisindan LUCAS-2 ve Corpuls cihazlarii
karsilagtirdi. Kompresyon yer degistirme-zaman grafikleri verilen bu
cihazlarmn diisiik ivmeye ve temel kardiyak zamanlamadan farkli bir
gorev dongiisiine sahip oldugu agik¢a goriilmektedir [28]. Hatta bu
caligmada kompresyon siiresi veya gorev dongiisii degistirilerek daha
yiiksek kan akisinin saglanabilecegi belirtilmektedir.

Bu c¢alisma, gogsiin yayli damperli modelinde yiiksek baslangi¢
momentumlu ve yiiksek ivmeli kompresyon elde etmek amaciyla ¢ift
kaydirici krank ve dinamik biyelden olusan patentli bir piston
mekanizmasina sahip Kardiyak Stimiilatér (CardiS) adli yeni bir
mekanik KPR cihazinin tasarimini ve simiilasyonunu igermektedir
[29]. Tasarlanan cihazin 6zel piston mekanizmas: ile yapilan
simiilasyon ¢aligmasinin bulgulari, hem pistonun matematiksel
modelinin sonuglari ile hem de [27] makalesinde sunulan kompresyon
yer degistirme grafigi ile kargilagtirllarak degerlendirilmistir.

1.2. Icerik ve Katkilar (Content and Contributions)

e Bu calisgmada KPR cihazlarinin literatiirdeki mevcut durumu
arastirilmig ve kullandiklar piston mekanizmalari nedeniyle su ana
kadar ortalama manuel KPR'den daha iyi sonuclar vermedikleri
gozlemlenmistir. Literatiir incelendiginde, yiiksek baslangig
momentumu ve yiiksek ivmeli gogiis kompresyonu ile etkili KPR
yapilabilecegi tespit edilmistir [20]. Ancak bu alana odaklanan
calismalarin yeterli diizeyde olmadigi goriilmektedir [30]. Bu
nedenle, bu c¢alisma temel olarak, yiiksek ivmeli gogiis
kompresyonu yapabilen 6zel bir piston mekanizmali yeni bir KPR
cihaz1  gelistirerek literatiirdeki bu boslugu  doldurmay:
amaclamaktadir.

e Mevcut KPR cihazlari, AHA yo6nergelerinde standart manuel KPR
icin tamamen saglayicinin yorgunlugunu azaltmak amaciyla
tavsiye edilen %50 gorev dongiisiinii temel almaktadir [31]. Ancak
%30-35 araliginda bir gorev dongiisiiniin daha yiiksek kan akist
saglayabilecegi birgok ¢aligmada belirtilmistir [32-34]. Bu nedenle
bu ¢alismada gorev dongiisii %33 olan bir KPR cihazi gelistirilmis
ve daha yiliksek kan akigi dolayisiyla daha kaliteli KPR
hedeflenmistir.
Otomatik KPR cihazlari minyatiir preslerdir ve esnek statik yapilart
nedeniyle standart preslerden farklidir. Hasta yataginin esnekliginin
goglis kompresyonlar1 tizerindeki etkileri ile ilgili g¢aligmalar
olmasina ragmen, mekanik KPR cihazlarinin esnekliginin etkileri
simdiye kadar detayli olarak caligilmamistir [35]. Esneklik faktorii
dahil edilerek sunulan bu ¢aligmanin matematiksel modeli, farklt
mekanizmalara sahip KPR cihazlarinin modellenmesi igin de
kullanilabilir. Bunun i¢in uygulanacak mekanizmanin anlik piston
strok (x) parametresine gore diizenlenmesi yeterlidir.
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2. Mekanik Tasarim ve Matematiksel Modelleme
(Mechanical Design and Mathematical Modelling)

2.1. Mekanik Tasarim (Mechanical Design)

Mekanik gogiis kompresyon sistemi tasarimi, yiliksek baslangig
momentumu dikkate alinarak gerceklestirilir. Yiiksek baglangic
momentumu, piston iizerindeki yiiksek kiitle etkisi ve pistonun yiiksek
baglangi¢ hizi ile miimkiindiir. Piston iizerindeki yiiksek kiitle etkisi,
yiiksek donme ataleti ile gergeklestirilebilir. Yiiksek donme ataleti,
minyatiir bir mekanik sistem i¢in uygun olmayan agr kiitleli bir volan
gerektirir. Ancak kiigiik kiitleli bir volandan digli kutusu vasitasiyla
atalet yansimasindan yararlanilarak yeterli atalet elde edilebilir.
Ayrica kompresyonlarmm ani bir gsekilde baglatilmast ve
sonlandirilmast  ig¢in  digli kutusu ve motor arasinda bir
elektromanyetik kavrama uygulanmalidir. Dénme hareketini 6teleme
hareketine doniistiirmek i¢in ise digli kutusunun ¢ikisina bir kaydirici
krank mekanizmasi entegre edilir. Bu sayede uygulanmak istenen
yiiksek kiitle etkisi saglanmig olur. Pistonun yiiksek baslangi¢ hizi ise
kaydiric1 krank mekanizmasinin yapisi ile ilgilidir ve kompakt bir
tasarim ve daha yiiksek baglangi¢ hiz1 i¢in bu mekanizmadaki krank-
biyel [36] orani miimkiin oldugunca kiigiik olmalidir. Bu yiizden
krank-biyel oraninin 1:1 olmasina karar verilmistir. Fakat 1:1 krank-
biyel oran ile kaydiric1 krank ve biyelin tam bir dongiisii miimkiin
degildir. Tam bir kaydirict krank dongiisiinii miimkiin kilmak igin
dekompresyon (kompresyon digt faz) esnasinda biyel kolu, krank

Krank Pimi

Dinamik Biyel
Yay1

(a)

I¢ Pistonlar

uzunlugundan daha uzun olmalidir. Bu sorunu ¢6zmek igin biyelin
kompresyon dis1 fazda uzamasim saglayan bir kompresyon yay1
kullanilarak biyel dinamik hale getirilir. Ayrica, krank agis1 aralig1 da
yiiksek baslangi¢c hizi elde etmek igin Onemlidir. Yaklagik 60°’lik
krank agis1 degerleri, dinamik kuvvet degerlendirmeleri i¢in daha
pratiktir. Ancak 60°’de derecede gérev dongiisii 1/6'dir (%16.6).
Boyle bir gorev dongiisii, etkili gégiis kompresyonu i¢in ¢ok diistiktiir.
2015 AHA KPR yonergelerinde, saglayicinin yorgunlugunu azaltmak
igin %50'lik bir gdrev dongiisii sunulmaktadir [31]. Ote yandan kalbin
dogal zamanlamasi ile dogal akis formunu elde etmek icin goérev
dongiisiiniin %30 [20, 32, 33], %33 [34] araliginda olmasi gerektigini
belirten bir¢ok ¢alisma da bulunmaktadir. Bu ¢aligmalara gore, etkili
gogilis kompresyonu igin Onerilen kaydirici krank sisteminin gorev
dongiisiiniin  tek krank yerine ¢ift krankli piston mekanizmasi
kullanilarak iki katina ¢ikarilmas: gerektigi (1/6'dan 1/3'e) sonucuna
varilir. Boylece etkili gogiis kompresyonu i¢in dnerilen aralikta (%30-
35) gorev dongiisii elde edilmis olur.

Sekil la'da iki i¢ pistonlu ¢ift kaydiric1 krank mekanizmasi tasarimi,
Sekil 1b'de ise bu mekanizmanin ana pistona entegre edilmis hali
gosterilmektedir. Ana piston, ana gévde ve iki dekompresyon
konektorii olmak iizere iki boliime sahiptir. Dekompresyon
konektorleri, ana pistonun ana gévdesini Sekil 2'de gosterildigi gibi
dort dekompresyon yaymna baglar ve ana piston yukari stroku bu
dekompresyon yaylari ile saglanir. Sekil 2'de gosterilen tasarima
kompresyon modiilii denir. Bu modill dc motor, volan ve

R

Dekompresyon
5 Konektérleri

(b)

Sekil 1. Ana pistonsuz (a) ve ana pistonlu (b) ¢ift kaydiric1 krank mekanizmasi
(Double slider crank mechanism without (a) and with (b) main piston)

Volan

Dekompresyon Yay1

Sekil. 2. Gogiis kompresyon modiilii: giic aktarma organlari, sasi ve ¢ift kaydirici krank mekanizmasi.
(Chest compression module: power train, chassis, and, double slider crank mechanism)
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elektromanyetik kavrama—digli kutusu initesinden olusan bir giig
aktarma organina sahiptir.

Sekil 3'te gosterilen genel tasarimda kompresyon modiilii, statik yatay
kollar ve teleskopik dikey kol ile birlestirilmistir. Teleskopik dikey
kol, kullanicilarin kompresyon modiiliiniin yiiksekligini hastanin
gbgiis derinligine gore ayarlamasini saglar. Bu modiil, iki mekanik
baglant1 vasitasiyla yatay kollar ilizerinde kayabilir ve pistonun
hastanin gégsiindeki pozisyonunu ayarlamak igin dikey kol etrafinda
donebilir. Dikey kol ise iki kilitleme {initesine sahiptir. Birincisi dikey
kolun teleskopik hareketini kilitler, digeri ise dikey kol ile sirt
tahtasini birbirine baglar.

2.2. Matematiksel Modelleme (Mathematical Modelling)

Aldig1 kuvveti hasta gdgsiine iletme gorevi yiiriiten piston (P) ve
krank ile biyeli birbirine baglayan krank piminin (C) kompresyon
baslangicindaki serbest cisim diyagrami Sekil 4'te gosterilmektedir.
Hastanin gogsii bu diyagramda bir kiitle (m, ), esneklik sabiti K; olan
bir yay ve D, degerli bir damper sistemi olarak, statik yap1 ise bir kiitle
(m;) ve esneklik sabiti K, olan bir yay olarak modellenmistir. K;
sabitli yay olarak modellenen dekompresyon yaylari ise diyagramda
gosterilmemistir ancak bu yaylarin O noktast ile hasta gdgsiiniin
esneyen kismini modelleyen kiitle olan m; kiitlesi arasinda oldugu
varsayllmistir. Ayrica kaydirici krank mekanizmasinin biyel kolu (L)
boyunca net kuvvetin sifir oldugu genel bir varsayimdir. Bu varsayim
Sekil 4’te L boyunca esit ve zit kuvvetler olarak temsil edilir. 1:1
olarak ifade edilen krank-biyel oraninin &zel tasarimina gore cift
kaydiric1 krank yarigapt olan R, L’ye esittir. Ayrica diyagramda
gosterilen O noktasinin dikey yonde sabit olmadifina dikkat
edilmelidir. O noktasina gére maksimum piston stroku (S) Es. 1’deki
gibi hesaplanir. Bu esitlikteki 8; kompresyon baglangicindaki krank
acisidir.

S = 2R(1 — cos(8;)) ey

Anlik krank agis1 (0), Omax “tan 0’a diistiigiinde pistonun O noktasina
gore anlik stroku (x) Es. 2°de gosterildigi gibi hesaplanir.

x = 2R(cos(08) — cos (6,)) 2)

Kollar

Dik Kol Kilidi 1
Teleskopik Dik Kol
Dik Kol Kilidi 2
Surt Tahtas:

Sekil. 4. Genel tasarimin serbest cisim diyagrami
(The free body diagram of general design)

Krank piminin anlik agisal ivmesi (a) Es. 3’teki gibi hesaplanir.
Esitlige gore K; hasta gogsiiniin esneklik sabitini, K, statik yapinin
esneklik sabitini, K3 dekompresyon yaylarinin esdeger yay sabitini,
D hasta gdgsiiniin damper sabitini, V,,,1, m4’in anlik hizini, Fg,, biyel
yay1 ve geri ¢ekme yaylarindan kaynaklanan piston 6n yiiklemesini,

(b)

Sekil. 3. Onerilen KPR cihazinin genel tasarimi (a) ve hasta iizerinde kullanimi (b)
(General design of the Proposed CPR device (a) and its use on a patient (b))
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E; disli verimliligini, n disli tahvil oranini, Ir; volan ve motorun
donme ataletlerinin toplamini, kg ise piston yataginin siirtiinme
katsayisini temsil etmektedir.

((1:15(22)+K3+D1Vm1+Fset)2R(cos(@)—cos(ei))Rsin(ZG)

3

a

Een?Ir(cos(8)—ks sin(101)

Kompresyon baslangicindan sonra m; ve m, Kkiitlelerinin atalet
kuvvetleri K; ve K, yaylari tizerindeki kuvvetlere kiyasla ¢ok kiiciik
oldugundan bu parametreler Es. 3’te ihmal edilir. Krank piminin anlik
acisal ivmesi (a) ile anlik krank agis1 (0) arasindaki iliski kompresyon
fazi swrasinda siniizoidal dalga formuna benzer. Piston hizi
hesaplamalarinda basitlik olmasi agisindan anlik agisal ivmenin ()
sabit oldugu varsayilir. Krank piminin anbik agisal hiz1 (w),
degerindeki dalgalanmaya gore daha yiiksek bir degere sahip
oldugundan bu varsayim piston hiz grafigini Onemli Olgiide
etkilemeyecektir. Bu  varsayim, mekanik preslerin  volan
hesaplamalarinda oldugu gibi genel bir durumdur.

Krank piminin anlik agisal ivmesinin (@) ortalama degerini bulmak
icin, bir kompresyon asamasi ve kompresyon siiresi boyunca
volandan gekilen toplam enerji gereklidir. Kompresyon siiresi (t,,),
Es. 4'te gosterildigi gibi kompresyon baslangicindaki krank agist (8;)
ve krank piminin ortalama agisal hizindan (w,y,4) elde edilir. Krank
piminin ortalama agisal hiz1 (W,y,4) da kompresyon frekansina (f) gére
Es. 4’teki gibi hesaplanir.

16;] mf
- Wavg = ¢ 4

tm Wavg
Kompresyon asamasinda enerji sadece volandan ¢ekilirken,
dekompresyon asamasinda motordan saglanir. Volandaki enerji
kaybinin Ky, K,, ve K3 yaylarinin kompresyonu sonucu olusan enerji
kaybi (Egpring), damperdeki enetji kaybi (Eqqmp), ve piston
stirtinmesinin K; kaynakli enerji kaybi (tFsE) olmak iizere 3 bileseni
vardir. Piston altindaki yiik sadece K; iken pistondaki siirtiinme
kayiplar1 Es. 5 ve Es. 6°da gosterildigi gibi hesaplanmaktadir.

1 5 ks sin(10D((Ge sy K+ Fret)
tFsE = 2 fo cos(8)—kssin (161) ¥ v
KK
Espring = 0.5 ((K11+1;2) + K3) §* ©

Damper enerji kaybi, piston hizina baglidir. Piston hizinin dogrusal
olarak tek yonde degistigi (sadece artma veya sadece azalma)
varsayilir. Maksimum piston hiz1 (V;,;), Es. 7°deki gibi gerekli piston
strokunun (X,eq) kompresyon zamanina oramidir. Gerekli piston
stroku ise Es. 8’de gosterildigi gibi hesaplanir.

Vin = 2Xreq/tm 7

Ka
Ki+K,

Xreq = S. kdef kdef = (8)
Damperdeki enerji kayb1 ve piston verimliligi ise sirasiyla Es. 9 ve Es.

10°daki gibi elde edilir.

Edamp = O-erqulvm )

E, = Espring 10
P

" Espring +tFsE

Bir kompresyon boyunca volandaki toplam enerji kaybi1 (dE) Es.
11°deki gibi elde edilir. Esitlige gore Ep piston verimliligini temsil
etmektedir.
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dE — Edamp+Espring (1 1)
EGEp

Krank piminin agisal hiz dalgalanmasi (d,,) Es. 12°deki gibi
hesaplanir.

_ 30dE
T Ipmn2f

(12)

w

Krank piminin anlik agisal ivmesinin (@) rad/sec cinsinden ortalama
degeri ise Es. 13’te gosterilmektedir.

.. _Zdw
Kompresyon i¢in a =
m
. 2d,,
Dekompresyon i¢in a = S0 (13)

Es. 2°de gosterilen anlik krank agist matematiksel olarak Es. 14’teki
gibi ifade edilir. Esitlige gére w; krank piminin ilk agisal hizin1 temsil
etmektedir.

6 =6, + wit + 0.5at? (14)

2.2.1. Anlik kompresyon derinligi (x,) hesaplamasi
(Instantaneous compression depth (x1) calculation):

Genel tasarimin matematiksel modeli Sekil 4'teki serbest cisim
diyagramindan elde edilmistir. Bu model Es. 15’de belirtildigi gibi K
yayinin anlik kompresyon derinligi (x,) igin ¢oziilecektir. Burada x,
K, yayimnin esneme miktari, x ise anlik piston strokudur. Esitliklerin
daha sade halde gosterilebilmesi i¢in my + m, yerine M, K; + K,
yerine de K yazilacaktir.

X =x1+x (15)

Sekil 4’te gosterilen serbest cisim diyagramina gore genel tasarimin
matematiksel modeli Es. 16°daki gibi elde edilir. Esitlikte gosterilen
Fp ve f; sirasiyla hasta gogsiiniin yay modellemesine piston tarafindan
uygulanan kuvvet ve piston tizerindeki siirtiinme kuvvetidir.

my¥; + DXy + Kyxq = mp¥y + Koxy = Fp — (Feer + f5) (16)

Anlik kompresyon derinligi Es. 2 ve Es. 16 kullanilarak Es. 17'deki
gibi elde edilir.

M%, + D1%; + Kx; = 2R[K,(cos(8) — cos(6;))
—m, (w2 cos(8) + asin(8))] (17)

Es. 17°deki anlik agisal hiz (w), kompresyon ve dekompresyon fazi
i¢in Es. 18'de matematiksel olarak ifade edilen birinci dereceden bir
polinomdur.

w=w;+ at (18)

Modelin ¢ozlimiinii basitlestirmek i¢in t'ye kii¢iik degerlerinde {istel
olarak exp (t) —1 seklinde yaklasilabilir ve Es. 18’de belirtilen
denklem, Es. 19'daki gibi yazilabilir. Es. 17'de w?’yi igeren terim
ayrica cos(0)'y1 da igerdiginden bu yaklasim t’nin kiigiik degerleri
icin 6nemli bir hataya neden olmaz.

w? = w2 + 2aw; + a? exp(2t) + o — 2aexp (H)[w; +a]  (19)
Matematiksel modelde siniis veya kosiniis i¢eren terimler ikinci

dereceden bir polinom (0) i¢erdiginden, denklemin parametrelerin
degisimi yontemiyle ¢oziimii icin Fresnel Integrali gerekir. Bu
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gereklilik pratik bir ¢éziim saglamaz, dolayisiyla bagka bir varsayima
ihtiya¢ vardir. Anlik krank agis1 (0) anlik agisal hizin (w) siniis ve
kosiniislerde sabit oldugu varsayilarak birinci mertebeden bir
polinoma doniistiiriiliir, bu da modeli belirsiz katsayilar yontemini
uygulamak i¢in uygun hale getirir. Belirsiz katsayilar yontemi
uygulanarak ¢6ziilen modelin genel denkleminin homojen ve ozel
¢oziimleri Es. 20 ve Es. 21°de gosterilmektedir.

/4MK—D 2 4MK-D,?
N y t] (20)
2M 2M

D )
X1p = €Xp (— ﬁt) c,CO0S t + c,sin

X1p = Asin(0) + B cos(0) — C + exp(t) [D cos(8) + Esin(8)]
+ex p(2t) [F sin(0) + G cos(6)] 21)

Es. 21°den elde edilen belirsiz katsayilar (A,B,C,D,E,F,G), sirasiyla
Es. 22-Es. 28’de gosterilmektedir.

2RK,—2Rm, (WZ+2aw;+a?)|D;§—2Rm,a(K-MH?)

1
A= (K—M62)2+D, %62

(22)

B,

[[2RK, — 2Rm (W7 + 2aw; + a?)]D,6 — 2Rmya(K — M6?)]
B [(K — M62)2 + D,%62]D,0
B, = (K — M6?)" + 2Rmya [(K — M6)° + D,%6?]

C= 2RK,cos6; (24)
K
—2Rm,(K+D; +M—-M0?)(-2aw;—2a?) (25)
T [(K+Dy+M—M82)* +(D; +2M) (D, 6,+2M8)]
_ —2Rm, (-2aw;—2a?)(D, +2M8) (26)
- [(K+D1+M—MGZ)2+(D1+2M9)(D16+2M9)]
—2Rm,a?(4MO+D,0)
= : T 27
(4M-M62+2D,+K)" +(4MO+D,0)
—2Rm,o?(4M-M6, +2D, +K
mpa ( t 1 ) (28)

T (4M—M8?+2D, +K) +(4M8+D;6)’
Sistemin baglangi¢ degerleri ise Es. 29'da belirtilmektedir. Burada Vy;,
krank piminin baslangi¢c hizinin m; ve m, Kkiitleleri arasinda kiitle
miktariyla ters orantili olarak dagitilmasiyla bulunur. Bu baslangi¢
degerleri genel ¢oziime yerlestirildiginde c; ve c, katsayilar1 Es. 30
ve Es. 31°de gosterildigi gibi hesaplanmaktadir.
x1(0) = xy; %,(0) = Vy (29)
¢, =C—(A+E+F)sinb; — (B+ D+ G)cosb; (30)

_2MV; + [C-(A+E+F)sin0-(B+D+G)cost,]D,

Coq
/ 4MK-D,’

-2M[(A0,+Eb,+F6,+D+2G)cost;-(2F+E-BH-DO-GO )sin,]

Cop=
/ 4MK-D;’

C2=C2q + €2 (€2))

Sonug olarak anlik kompresyon derinligi Es. 32°deki gibi elde edilir.

4MK-D,?
= t+

D
X1g = Xqp + Xqp = €Xp (—ﬁt) [clcos

4MK-D,?
CoSin~—-—t|+ Asin(0) + B cos(0) — C + exp(t) [D cos(0) +
Esin(0)] + ex p(2t) [F sin(6) + G cos(6)] (32)
Anlik kompresyon hizi ise Es. 17’nin 1. tiirevi alinarak elde edilir.

2.2.2. Maksimum piston ivmesi (Qpyqy) hesabi
(Maximum piston acceleration (@mqy ) calculation):

Maksimum piston ivmesi (@4 ), krank pimine iletilen tork (t¢) ile
smrhidir. Bu tork da elektromanyetik kavramanin maksimum torku
(t¢p) ile siirlidir. Digli kutusu, elektromanyetik kavrama tarafindan
iletilen torku disli kutusu tahvil orani (n) ile ¢arpar. Disli verimliligi
(Ec) ayn1 zamanda bir tork iletim katsayisidir. Krank pimindeki tork
(t¢) Es. 33°de gosterilmektedir.

Tc = ntqEg (33)

Krank pimi (C) tarafindan uygulanan maksimum kuvvet ise Es. 34’de
ifade edilmektedir.

max (F¢) = =< (34)
Biyel kolu (L) sadece krank ve piston arasinda bir kuvvet kanali olarak
hareket ettiginden, biyel boyunca hareket eden maksimum kuvvet
denklem Es. 35'de oldugu gibi ifade edilir. Esitlikte gosterilen F¢
krank pimi tarafindan uygulanan kuvveti temsil etmektedir.

max (F¢)

max (F,) = Sin(26;)

(35)

Sonug olarak, hasta gégsiiniin yay modellemesine piston tarafindan
uygulanan maksimum kuvvet ve maksimum piston ivmesi Es. 36 ve
Es. 37°de gosterildigi gibi elde edilir.

max(Fp) = max (F.)(cos(8;) — ks sin(16;])) — Feer (36)
Amax = %EFP) (37)

2.2.3. Matematiksel modelin tasarim parametreleri
(Design parameters of mathematical model):

Anlik kompresyon derinligi (x;) i¢cin matematiksel modelin ¢dzliimi
MATLAB yazilim platformu kullanilarak hesaplanmistir. 50 mm ve
60 mm’lik anlik kompresyon derinligi (x;) elde etmek i¢in belirlenen
parametreler Tablo 1'de gosterilmistir. Kiigiik boyutlar ve agirlik
dikkate alindifinda volan ve motorun dénme ataletleri toplami (Ig;)
0.0011 kg.m? ile simrhidir. Kompresyon frekanslari (f) 100/min ve
115/min olarak ayarlanmistir ve bu frekanslari kargilamak igin volan
ve motorun baglangi¢ hizi (N;) sirastyla 3380 ve 3930 rpm olarak
hesaplanmistir. Kompresyon baglangicindaki krank agis1 8;, belirtilen
x, degerleri i¢in 1.01 ve 1.1 radyan olarak hesaplanmustir. Piston geri
tepmesi, her biri 383 N/m sertlikte olan 4 adet dekompresyon yayi ile
saglanir. Modelde sadece piston ile piston yatagi arasinda siirtiinme
vardir ve piston malzemesi olan Tivar 1000 verilerine gore siirtiinme
katsayisi (kg) 0,1 olarak verilmistir [37]. Hastanin gogsii, KPR igin
gogiis modelleme ¢aligmalarindan alinan verilere gore 12000 N/m
sertlikte lineer bir kompresyon yay1 (K;), 350 Ns/m damper (D;) ve
2 kg'lik hareketli kiitle (im;) olarak modellenmistir [38-40]. Ana
piston kiitlesi (0.25 kg) hastanin gogsiiniin esneyen kismini
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Tablo 1. 50 ve 60 mm kompresyon i¢in matematiksel modelin tasarim parametreleri
(Design parameters of mathematical model for 50 and 60 mm compression)

Ortak Parametreler

Farkli Parametreler

50 mm i¢in 60 mm i¢in
R 0.059 m K3: 1532 N/m N;: 3380 rpm N;: 3930 rpm
Ig: 0.0011 kg.m? m;: 2 +0.25 kg 0i: -1.01 rad 0i: -1.1 rad
Tcp: 1.5 Nm m,: 2.7 kg f: 100/min f: 115/min
ks: 0.1 n: 60:1 Fset: 26.6 N Fset: 125N
D;:350 N.s/m x; =0
K;: 12000 N/m Eg: 0.90

K,: 150000 N/m

modelleyen kiitleye (m,) eklenir. Volan-motor tinitesi ve disli kutusu
arasinda uygulanan minyatiir elektromanyetik kavramanin maksimum
torku (t¢)) ise 1.5 Nm’dir.

3. Simiilasyon ve Sonuglar (Simulation and Results)

Bu calismada tasarimin karmagsikligi es zamanli simiilasyonlar
elverigsiz kildig1 i¢in statik ve dinamik simiilasyon siiregleri ayr1 ayri
yuriitilmistir. Ayrica CardiS'in hesaplamali simiilasyon sonuglari,
LUCAS-2 ve Corpuls’un deneysel gercekleme sonuglart ile
karsilastirilmigtir. LUCAS-2 ve Corpuls i¢in piston yer degistirme
veya hizi hakkinda alternatif veri bulunmadigindan bu karsilagtirmali
analiz uygulanabilir tek secenektir.

3.1. Statik Kuvvet Analizi (Static Force Analysis)

ANSYS programinda sirt tahtasi sabitlenerek statik yapmin piston
merkez noktasindan esneme miktar1 dlgiildii. Test kuvveti, kaydirici
krank mekanizmasinin simetrik dort destek noktasina uygulandi. 700
N kuvvet uygulanmasi sonucu elde edilen esneme miktar1 yaklagik
4.66 mm'dir. Bu bulgulara dayanarak statik yapinin, piston yatagi ile
sirt tahtasi arasina dikey olarak baglanan 150000 N/m’lik bir yay (K3)
ve bu yaym iist ucunda bulunan statik yapmin esneyen kisminin
kiitlesi (m;) ile modellenebilecegi tespit edilmistir. Elde edilen
esneme miktar1 Sekil 5'te gosterilmektedir.

Statik Yapisal
Tiir: Yén Deformasyonu (Z ekseni)

Birim: mm

A0 2] [rre

Sekil 5. Tasarimin esneme miktarini gosteren statik analiz sonuglari.
(Static analysis results showing the amount of stretching of the design)

3.2. Hareket Simiilasyonu (Motion Simulation)
Bu c¢aligmada, genel tasarimin piston hareket analizi Altair Inspire

platformunda simiile edilmistir. Simiilasyon sonuglar1 4 gogiis
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kompresyonu lizerinden verilmektedir. Mekanik baglantilar eklemler
olarak modellenmistir. Hasta g6gsii 12000 N/m lineer yay, 350 N.s/m
lineer damper ve 2 kg kiitle ile modellenmistir. Simiilasyon platformu
disli kutusu igermediginden volan ve ¢ift kaydirici kranka atalet
yansimasi uygulanmistir. Motor giicii, yalnizca kompresyon dis1 fazda
sabit tork olarak uygulanir. Volan ve motorun baslangi¢ hizlari (Nj),
50 ve 60 mm stroklar igin sirastyla 56,3 ve 65.6 rpm'dir. Doner
mafsallar simiilasyonda siirtiinmesiz menteseler ve pimler olarak
tanimlanir. Mafsal siirtiinmesi sadece piston Steleme mafsali igin
tanimlanmustir, ¢link{i 6nemli olan tek siirtiinme kayb1 bu mafsaldadir.
Hareket simiilasyonunda darbeler oldugu icin temasin sertligi
6nemlidir. Kontaklarin sertligi yiiksek ve diisiik darbeli kontaklar igin
sirastyla 2x10° N/mm ve 2000 N/mm olarak tanimlanmugtir. 50 ve 60
mm’lik stroklar i¢in kuvvet, motor giicii, piston yer degistirme ve
piston hiz sonuglart Sekil 6 ve Sekil 7°de gosterilmektedir. Piston yer
degistirme sonuglar1 dort ardisik kompresyon i¢in tutarli kompresyon
derinligi sunar. ki farkl strok degeri igin piston hizlari ise ayn1 dalga
formundadir. Bu dalga formu yiiksek ivmeyi ve dolayisiyla yiiksek
baglangi¢ tepe hizini temsil eder. Dogrusal olarak azalan dalga formu
ortalama hizin iki kati bir tepe hizi saglar. 50 ve 60 mm’lik stroklar
icin elde edilen kuvvet, gii¢, yer degistirme ve hiz sonuglarinimn
animasyon videolar1 bulunmaktadir. Bu videolar1 izlemek igin
sirastyla https://youtu.be/HaN-RkrxNrg ve
https://youtu.be/YkjbSLgxFXc adreslerini ziyaret edebilirsiniz.
Ayrica bu videolardan Orneklem yapilarak elde edilen sirali
goriintiiler, 50 mm ve 60 mm stroklar igin sirasiyla Sekil 8 ve Sekil
9’da sunulmaktadir. Bu goriintiiler, ilgili sonuglarin daha net bir
sekilde anlagilmasina katki saglamaktadir.

3.3. Matematiksel Model ve Simiilasyon Sonu¢larinin
Karsilastirilmasi
(Comparasion of Mathematical Model and Simulation Results)

Matematiksel model sonuglari 50 mm ve 60 mm'lik stroklar igin
maksimum kompresyon kuvvetlerinin sirastyla 611.7 N ve 735.7 N'
oldugunu, ayni kompresyonlar i¢in simulasyon sonuglarinin ise
sirastyla 613.5 N ve 733.7 N oldugunu géstermektedir. Sekil 10, anlik
kompresyon derinliginin (x;) matematiksel model sonuglari ile
hareket  simulasyonu  sonuglart  arasindaki  karsilagtirmay1
gostermektedir. Sadece kompresyon ve dekompresyon evreleri igin
elde edilen matematiksel model, simulasyon grafiginde bulunan
bekleme siiresini (diiz ¢izgi) icermemektedir. 50 mm kompresyon i¢in
toplam kompresyon ve dekompresyon siireleri matematiksel model ve
hareket simulasyonu igin sirasiyla 392 (190 kompresyon-202
dekompresyon) ve 410 (200 kompresyon-210 dekompresyon) ms
iken, 60 mm i¢in bu degerler 380 (183 kompresyon-197
dekompresyon) ve 400 (193 kompresyon-207 dekompresyon) ms'dir.
Sekil 9'da da goriilebilen matematiksel model ve simulasyon
arasindaki bu zamanlama farkliliklar1 krank piminin anlik agisal
ivmesi (@) ve hiz1 (w) lizerindeki varsayimlardan kaynaklanmaktadir.

Sekil 11'de, anlik kompresyon hizi i¢in matematiksel model ve
hareket simiilasyon sonuglariin bir kargilagtirmas: gosterilmektedir.
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50 mm Gégis Kompresyonu
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Sekil 6. Kuvvet (a), motor giicii (b), yer degistirme (c), ve hiz sonuglari (50 mm strok i¢in)
(Force (a), motor power (b), displacement (c), and velocity results (for 50 mm stroke))
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Sekil 7. Kuvvet (a), motor giicii (b), yer degistirme (c), ve hiz sonuglari (60 mm strok i¢in)
(Force (a), motor power (b), displacement (c), and velocity results (for 60 mm stroke))

Anlik kompresyon derinligi i¢in belirtilen nedenden dolay1 hiz-zaman
grafiginde de bekleme siiresi yoktur. 50 mm strok i¢in, matematiksel
model ve simiilasyonun baglangi¢ hizlar1 319 mm/sec ve 313 mm/sec,
maksimum hizlar ise 628 mm/sec ve 620 mm/sec'dir. 60 mm strok
icin, matematiksel model ve simiilasyonun baglangi¢ hizlar1 394 mm/s
ve 363 mm/s, maksimum hizlar1 ise 777 mm/s ve 765 mm/s'dir.
Matematiksel model ve simiilasyon arasindaki zamanlama
farkliliklari, Sekil 8'de gosterilen anlik kompresyon derinligi (x;)
sonuglarinda oldugu gibi krank piminin anlik agisal ivmesi () ve hizt
(w) tizerindeki varsayimlardan kaynaklanmaktadir. Hem 50 mm hem
de 60 mm kompresyonlar i¢in matematiksel model ve simiilasyon
sonuglarinin hiz dalga formlarinda 6nemli bir fark yoktur.

Sekil 11'de gosterilen anlik kompresyon hizi sonuglarindan
maksimum kompresyon ivme degerleri de hesaplanabilir. Elde edilen

verilere gore 50 ve 60 mm kompresyonlar i¢in maksimum
kompresyon ivmesi matematiksel model sonuglari sirastyla 323 m/s?
ve 302 m/s?, simiilasyon sonuglar1 ise 365 m/s? ve 363 m/s?’dir.
Matematiksel modelde elektromanyetik kavramanin maksimum torku
(t¢r) maksimum ivmeyi sinirlarken, simiilasyon platformunda digli
kutusu modellemesi yapilmadigindan boyle bir sinirlama yoktur.
Maksimum  ivme sonuglarindaki  farklibk bu  durumdan
kaynaklanmaktadir.

3.4. CardiS Cihazimin Yer Degistirme ve Hiz Grafiklerinin Diger
KPR Cihazlari ile Karsilagtirilmast (Comparison of Displacement and
Velocity Graphs of the CardiS Device with Other CPR Devices)

Bu ¢aligmanin piston hareket simiilasyon sonuglari, [27] makalesinde
sunulan Corpuls ve LUCAS-2 cihazlarinin deneysel gergekleme
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Sekil 8. 50 mm strok igin hareket simiilasyonunun sirali goriintiileri (Sequential images of motion simulation for 50 mm stroke)

sonuglartyla karsilagtirllmistir. Makalede Corpuls ve LUCAS-2 Yer degistirme-zaman verilerini elde etmek i¢in mevcut grafigin
cihazlariin yalnizca yer degistirme-zaman grafikleri bulunmaktadir. (Sekil 12a) ¢oziiniirliigii en-boy orani korunarak arttirildi (Sekil 12b).
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Sekil 9. 60 mm strok i¢in hareket simiilasyonunun sirali goriintiileri (Sequential images of motion simulation for 60 mm stroke)

Daha sonra Solidworks programi kullanilarak grafigin bir ¢izimi
olusturuldu ve elde edilen bu ¢izim esit uzaklikta dikey ¢izgilerle
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orneklendi (Sekil 12c¢). Son olarak bu 6rnek noktalarin koordinatlari
6lgeklendirilerek yer degistirme zaman verileri belirlendi.
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Sekil 10. 50 (a) ve 60 (b) mm kompresyonlar igin anlik kompresyon derinliginin matematiksel model ve hareket simiilasyon
sonuglarinin karsilastiritlmasi (Comparison of mathematical model calculation and motion simulation results of instantaneous compression depth for
50 (a) and 60 (b) mm compressions)

Sekil 13°te CardiS cihazinin piston yer degistirme-zaman grafigi, ayni
piston teknolojisini (vidali mil) kullanan Corpuls ve LUCAS-2
cihazlarimin yer degistirme-zaman grafikleri ile karsilastirilmistir. Bu
karsilastirmaya dayanarak, benzer teknolojiyi paylagsan Corpuls ve
LUCAS-2’nin  karsilastinilabilir trapezoidal kompresyon dalga
formlar1 {rettigi, buna karsilik CardiS cihazinin ise manuel gogiis
kompresyon dalga formu olan siniizoidal benzeri bir dalga formu
urettigi gdzlemlenmistir.

Corpuls ve LUCAS-2 cihazlarinin konum-zaman grafiklerinden elde
edilen hiz-zaman grafigi ile CardiS cihazinin hiz-zaman grafigi Sekil
14'te gosterilmektedir. Grafige gore, ii¢ cihaz arasinda tepe hiz
degerleri ve bu degerlere ulagma siireleri agisindan 6nemli bir farklilik
goriilmektedir. Bu tepe noktasi verilerine gore elde edilen ortalama
piston ivmesi ve maksimum kompresyon hizi degerleri ile piston hiz
zaman grafiklerinin ayrik tiireviyle elde edilen grafiklerdeki sifir ve
maksimum hiz noktalari arasindaki en dik kisimlardan veri toplanarak
grafik analizlerle dogrulanan anlik piston ivme degerleri Tablo 2’de
gosterilmektedir.

4. Tartiyma (Discussion)

Yiiksek ivmeli gogiis kompresyonu, yiiksek impuls KPR i¢in gerekli
olan gogsiin yiiksek baslangic kompresyon hizina olanak tanir [20].
KPR'de kan akis mekanizmasi {izerine yapilan ¢alismalara gore,
yiiksek impuls g6giis kompresyonu dogrudan kardiyak kompresyonu
1148

baglatabilir [20]. Kan akiginin bu mekanizmas1 Kardiyak Pompa
Teorisi [41] ile agiklanmaktadir. Bu teoriye gore kalp kapakeiklari
normal kan akiginda oldugu gibi ¢alisir. Normal kan akiginda, kalpten
gelen kan akigmin dogrudan bir 6lgiisii olan sol ventrikiil ile aort
arasindaki basing gradyani, sol ventrikiil den gelen kan akigimn
hizlanmasi ile orantilidir [42]. KPR ile kan akisi, gogiis kompresyon
derinligi ile dogru orantilt oldugundan [43], KPR ile kan akis hiz1 ve
ivmesinin, baglangic goégiis kompresyon hizi ve ivmesi ile dogru
orantili oldugu sonucuna varilabilir. Bu gergege gore, yiiksek
baglangig hiz1 ve ivmesine sahip gogiis kompresyonu, KPR'de normal
kan akisina yakin kan akisi 6lglimleriyle sonuglanabilir. Mekanik
KPR cihazlarinin elastik 6zelligi hizlanma {izerinde 6nemli bir etkiye
sahiptir. Bu etki, hasta gogiis modelinin soéniimleme O6zelligi ve
yiiksek baslangic kompresyon hizi ile harekete geger ve KPR
cihazlarinin statik yapisinin yiiklenmesine neden olur. Bu yiiklenme,
hiz grafiginde bir dalgalanmaya neden olur, ancak bu dalgalanma
damper tarafindan 3-4 dalgaya kadar azaltilir. Hem matematiksel
modellemede hem de simiilasyonda elde edilen hiz dalga formu bu
fenomeni dogrular. Corpuls ve LUCAS-2'nin hiz grafiklerinde
goriilen diigiik dalgalanma seviyesi, daha diigiik baslangi¢ hizi ve
ivmeye sahip olduklarini gosterir.

Simgeler (Symbols)

c : Krank pimi
Dy : Hasta gogsiiniin damper sabiti
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Sekil 11. 50 (a) ve 60 (b) mm kompresyonlar i¢in anlik kompresyon hizinin matematiksel model ve hareket simiilasyonu sonuglarmin

karsilastirilmasi (Comparison of mathematical model calculation and motion simulation results of instantaneous compression velocity for 50 (a) and 60
(b) mm compressions)
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Sekil 12. Orijinal (a), yliksek ¢oziintirliiklii (b) deneysel gergekleme galisma sonuglar1 ve (b)’den elde edilen dikey kesik ¢izgili noktalar
(¢) (Original (a), high resolution (b) physical study results and vertical dashed dots (c) obtained from (b))

dg

dy

E damp
Eg

Ep

E spring
Fe

F

Fp

F set

: Bir kompresyon boyunca volandaki toplam enerji kaybi
: Krank piminin agisal hiz dalgalanmasi

: Damperi sikigtirmak igin gereken enerji

: Digli verimliligi

: Piston verimliligi

: Ky, Ky, ve K3 yaylarini sikistirmak i¢in gereken enerji

: Krank pimi tarafindan uygulanan kuvvet

: Biyele etki eden kuvvet

: Hasta gdgsiine piston tarafindan uygulanan kuvvet

: Biyel ve geri ¢ekme yaylarindan kaynaklanan piston 6n
yiiklemesi

: Kompresyon frekansi

: Piston lizerindeki siirtiinme kuvveti

: Hasta gogsiiniin esneklik sabiti

: Statik yapinin esneklik sabiti

: Dekompresyon yaylarinin esdeger yay sabiti

: Piston yataginin siirtiinme katsayisi

: Biyelin uzunlugu

: Volan ve motorun donme ataletleri toplami

: Hasta gogsiiniin esneyen kismini1 modelleyen kiitle
: Statik yapinin esneyen kismini modelleyen kiitle
: Volan ve motorun baslangig¢ hizi
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Sekil 13 Corpuls, LUCAS-2 ve CardiS cihazlarinin piston yer degistirme grafiklerinin karsilagtirilmasi
(Comparison of piston displacement graphs of Corpuls, LUCAS-2 and CardiS)
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Sekil 14. Corpuls, LUCAS-2 ve CardiS cihazlarinin piston hiz grafiklerinin kargilastirilmasi.
(Comparison of piston velocity graphs of Corpuls, LUCAS-2 and CardiS)

Tablo 2. KPR Cihazlarinin hiz ve ivme degerlerinin karsilagtirilmasi
(Comparison of velocity and acceleration values of CPR devices)

KPR Cihazlar1 Ortalama Piston ivmesi Maksimum Kompresyon hizi Anlik Piston ivmesi

Corpuls 8,49 m/s? 0,467 m/s 65m/s?
LUCAS-2 6,49 m/s? 0,409 m/s 50 m/s?
CardiS 29,5 m/s? 0,628 m/s 365 m/s?
n : Digli tahvil orani X : Kz yaymin esneme miktart
0] : Cift kaydirici krank mekanizmasinin merkezi a : Krank piminin anlik agisal ivmesi
R : Cift kaydiric1 krank yarigapi Amax : Maksimum piston ivmesi
t : Zaman 6 : Anlik krank agis1
tFsE : Piston siirtlinmesinin K; kaynakli enerji kayb1 0; : Kompresyon baslangicindaki krank agis1
tm : Kompresyon zamani Tc : Krank pimi tizerindeki tork
Vin : Sasiye gore pistonun maksimum ¢ikis hizi Tcl : Elektromanyetik kavramanin maksimum torku
Vil :my ‘in anlik hiz
w : Krank piminin anlik agisal hiz1 5. Sonuglar ve Tartisgmalar (Results and Discussions)
Wavg : Krank piminin ortalama agisal hiz1
w; : Krank piminin ilk agisal hiz1 Bu ¢alismada, ¢ift kaydirici krank ve dinamik biyelden olusan yiiksek
X : Anlik piston stroku baglangic momentumlu ve yiiksek ivmeli gogiis kompresyonu
X1 : K1 yaymnin anlik kompresyon derinligi yapabilen 6zel bir piston mekanizmasina sahip Kardiyak Stimiilator
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(CardiS) adi1 verilen yeni bir mekanik KPR cihaz1 gelistirilmistir.
Gelistirilen cihazin piston mekanizmas1 AHA yonergelerinde standart
manuel KPR i¢in tamamen saglayicinin yorgunlugu azaltmak
amaciyla Onerilen %50 gorev dongiisii yerine %33 gorev dongiisii
saglayacak sekilde tasarlanmistir. Bu sayede daha yiiksek kan akisi
dolayisiyla daha kaliteli KPR hedeflenmistir. Ayrica, mevcut KPR
cihazlarindan farkli olarak pistondaki yiliksek ivmelenmenin gogse
daha yiiksek oranda aktarilabilmesi i¢in daha sert bir iskelet yapist
tasarlanmistir. Gelistirilen cihazin piston mekanizmasimin gogiis
modeli tizerindeki hareket simiilasyon sonuglari hem matematiksel
model hem de LUCAS-2 ve Corpuls cihazlarinin deneysel gercekleme
sonucglar1 ile Kkarsilastirilmistir. Bu karsilastirmadan elde edilen
sonuglara gore benzer teknolojiyi kullanan Corpuls ve LUCAS-2’nin
benzer trapezoidal kompresyon dalga formlar irettigi, bununla
birlikte CardiS cihazinin yer degistirme ve hiz grafiklerinin sirasiyla
manuel gogiis kompresyon dalga formu olan siniizoidal benzeri ve
negatif rampa dalga formlar iirettigi gézlemlenmistir. Bu sonuglar
CardiS cihazinin daha yiiksek baslangi¢ hizina ve ivmesine sahip
oldugunu gostermektedir.

Bu calismada, gelistirilen cihazin hareket simiilasyon sonuglarinin
LUCAS-2 ve Corpuls cihazlarinin deneysel gergekleme sonuglariyla
karsilagtirilmasinin sebebi, belirtilen cihazlarin piston yer degistirme
ve hizlar1 hakkinda herhangi bir alternatif verinin bulunmamasidir.
Bundan dolay1 bu analiz uygulanabilir tek segenektir. Ayrica, bu
¢aligmada matematiksel modelin niimerik yontemlerle ¢oziimiiniin,
mevcut ¢Oziime kiyasla gercek ¢oziime daha yakin sonuglar
verebilecegi ongoriilmektedir. Ancak, niimerik metotlarla ¢6ziimiin
bu c¢alismada hedeflenen dogruluga katkisinin diisiik olacagi ve
mevcut ¢oziime gore elde edilmesinin ¢ok daha zor ve zaman alici
olacag1 goz onlinde bulundurularak, bu yontem tercih edilmemistir.
Son olarak kullanilan simiilasyon platformunun disli kutusu
icermemesi gelistirilen cihazin hareket simiilasyonunun tam olarak
modellenememesine sebep olmustur. Ancak, bu sorunun iistesinden
gelmek icin volan ve ¢ift kaydirici kranka atalet yansimasi
uygulanmis ve simiilasyonun dogrulugu arttirilmstir.

Gelecekteki galismalar, kompresyon derinligi ayar mekanizmasinin
tasarim ve kontrolii, genel tasarimin iiretimi ve gergek bir sistem
tlizerinde medikal testlerinin gerceklestirilmesi lizerine
yogunlasacaktir.
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