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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　組織を切断するか気化させるための電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給
する電気外科手術用発生器であって、
　少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、
　ＲＦ電力を前記器具に送出するための少なくとも１対の出力ラインと、
　前記ＲＦ電力デバイスと前記１対の出力ラインとの間に結合した直列共振出力ネットワ
ークとを有するＲＦ出力段を備え、
　前記出力ラインにおける前記出力段の出力インピーダンスは２００／√Ｐオーム未満で
あり、Ｐはワット単位の発生器の最大連続ＲＦ出力電力であり、
　出力電流過負荷を示す所定の電気的条件に応答して、前記出力ネットワークに供給され
る前記ＲＦ電力を実質的に遮断するための保護回路をさらに備える電気外科手術用発生器
。
【請求項２】
　前記出力ラインの両端における短絡の適用に応答する保護回路をさらに備え、前記直列
共振出力ネットワークは、前記短絡が適用される時の前記出力ラインにおける出力電流の
上昇率が、（√Ｐ）／４アンペア／マイクロ秒未満であるようになっている、請求項１に
記載の発生器。
【請求項３】
　前記出力ラインの両端における短絡の適用に応答する保護回路をさらに備え、前記保護
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回路は、前記ＲＦ電力デバイスを通過する電流が、前記短絡の結果として定格最大電流ま
で上昇する前に前記ＲＦ電力デバイスをディセーブルするのに十分に高速に、前記短絡に
応答する、請求項１に記載の発生器。
【請求項４】
　前記電力デバイスは、前記出力ラインに対する前記短絡の適用に応答してディセーブル
され、該ディセーブルすることは、前記送出されたＲＦ電力の３ＲＦサイクル未満に対応
する期間内で起こる、請求項３に記載の発生器。
【請求項５】
　前記所定の電気的条件は、所定のレベルを超える出力段の瞬時電流を示し、
　前記保護回路は、前記条件が、前記瞬時電流が前記所定のレベルを超える間に送出され
たＲＦ電力のＲＦサイクル内に検出されるように、前記所定のレベルを超える出力段にお
ける前記瞬時電流に対して十分に高速に応答する、請求項１～４のいずれかに記載の発生
器。
【請求項６】
　前記ＲＦ出力段に結合した電源段であって、１つまたは複数の前記電力デバイスに電力
を供給するための電荷蓄積素子と、該電荷蓄積素子によって前記ＲＦ出力段に供給される
電圧を検知するように構成される電圧検知回路とを含む、電源段をさらに備え、
　１つまたは複数の前記電力デバイスをパルス駆動するための、前記電圧検知回路に結合
したパルス駆動回路であって、前記電圧検知回路および前記パルス駆動回路の構成は、前
記パルスのタイミングが前記検知された電圧に応答して制御されるようになっている、請
求項１～５のいずれかに記載の発生器。

【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明は、電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給する電気外科手術用発生
器に関し、主に、直列共振出力ネットワークを有する発生器に関する。
【背景技術】
【０００２】
　従来、電気外科手術用発生器は、結合キャパシタを介して電気外科手術器具に結合した
電圧源を備える構成を利用し、５０～５００オームの整合した出力インピーダンスを規定
する。こうした構成は、整合したインピーダンスにおいて最大電力となり、このピークの
両側で電力が徐々に低下する、電力対負荷インピーダンス特性をもたらす。実際、電気外
科手術を行う時に、負荷インピーダンスは、非常に広い範囲にわたって変わる可能性があ
り、予想できない臨床作用を引き起こす。
【０００３】
　この問題を処理するために、広い範囲にわたってインピーダンス整合を提供することが
可能なＲＦ出力段を設けることが知られている。これは、急激な負荷インピーダンス変化
が、大きな出力電圧振幅を生成する可能性があるという欠点を有する。代替の手法は、送
出された電力が実質的に連続であるように、フィードバック信号に応答してＲＦ出力段に
対するＤＣ供給を制御することである。これは、電源ＤＣ電圧を調整することによって、
または、供給されるＤＣ電力を一定に維持することによって行われてもよい。これらの技
法は、或る範囲のインピーダンスにわたって実質的に平坦である電力対負荷インピーダン
ス特性をもたらすが、１つの制約は、組織の切断または気化を開始する時に（組織凝固に
比べて）エネルギーの送出を制御することが難しいことである。無線周波数電力を使用し
て組織を切断するかまたは気化させるために、組織または周囲の流体によって提示される
初期の低インピーダンス負荷は、アーク放電を当てるために、より高いインピーダンスに
されることが必要となる。あまりに多くのエネルギーを送出すると、手術部位に隣接した
熱傷部、過剰の煙、または、器具の故障がもたらされる可能性がある。あまりに少ないエ
ネルギーの送出は、大幅な遅延を生じ、望ましくない組織凝固がもたらされる可能性があ
る。
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【０００４】
　生理食塩水などの導電性液体内に浸漬させた手術部位の組織を除去する時に、バイポー
ラ電気外科手術器具に非常に高電圧の、たとえば、約１キロボルトピークツーピークのパ
ルス状電気外科手術用電力を供給する電気外科手術用発生器を使用することも知られてい
る。この器具は、器具の一番遠い端に位置して、処置される組織に隣接または接触するよ
うにされるアクティブ電極、および、アクティブ電極から後方にセットされ、導電性液体
と電気的に接続するための流体接触表面を有するリターン電極を有する場合がある。組織
除去を達成するために、アクティブ電極の周囲の導電性液体は、気化して、当該電極にお
いてアーク放電を引き起こす。変動する負荷インピーダンス条件の下で、組織の切断また
は気化を達成するのに使用される高電圧は、器具が低負荷インピーダンスを受ける時には
、特に、発生器について要求が厳しい。実際、上述したように、こうした条件下では、望
ましくない作用が無い状態でアーク放電を確実に開始させることは難しい。電極のサイズ
を減らすことによって、また、たとえば、酸化物層を塗布することで、その表面を粗くす
ることによって、アクティブ電極における電力密度を増加させ、したがって、アーク放電
が開始される確実性を改善するステップが取られてきた。後者の技法は、電力密度を増加
させる手段として、表面の不規則性の中に蒸気を捕捉する作用がある。
【０００５】
　高電圧でのこうした器具の動作は、アクティブ電極の腐食を引き起こす傾向があること
がわかっている。腐食率は、供給電圧が増加するにつれて増加し、電極のサイズを減らし
、つい先に述べたように、粗い表面を設けることによって低下する。
【０００６】
　公開された欧州特許出願第ＥＰ１０５３７２０Ａ１号は、高い電気外科手術用電圧を生
成する発生器を開示する。
【発明の開示】
【課題を解決するための手段】
【０００７】
　本発明の第１の態様によれば、電気外科手術器具にＲＦ電力を供給する電気外科手術用
発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は、少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、Ｒ
Ｆ電力を器具に送出するための、少なくとも１対の出力ラインと、ＲＦ電力デバイスと上
記１対の出力ラインの間に結合した直列共振出力ネットワークとを有し、出力ラインにお
ける出力段の出力インピーダンスは２００／√Ｐオーム未満であり、Ｐはワット単位の発
生器の最大連続ＲＦ出力電力である。発生器が、水分を含む場での外科手術で、たとえば
、生理食塩水などの導電性流体に浸漬された器具の１つまたは複数の電極と共に使用する
ように構成される時、最大連続電力は、好ましくは、約３００Ｗ～４００Ｗである。した
がって、最大出力電力が４００Ｗである場合、出力インピーダンスは１０オーム未満であ
る。水分の無い場での電気外科手術では、すなわち、１つまたは複数の電極が通常は浸漬
されていない場合は、必要とされるＲＦ出力電力が少ない。この場合、発生器は、最大連
続ＲＦ出力電力が約１６Ｗであるように構成されてもよく、この場合、出力インピーダン
スは、５０オーム未満である。両方のこうした場合では、組織を切断するか、または、気
化させるための出力電圧で、すなわち、少なくとも３００Ｖピークで動作する時の数値が
得られる。出力インーダンスは、好ましくは、１００／√Ｐオーム未満であり、上記電力
出力において５オーム～２５オームの最大出力インピ－ダンス値を生ずる。
【０００８】
　発生器のＲＦ出力がパルス駆動される、すなわち、ＲＦエネルギーがバースト（一般に
、ＲＦ正弦波）で負荷に供給される時、最大連続電力は、数個のこうしたバーストにわた
って測定された平均電力であることが理解されるであろう。
【０００９】
　本発明の別の態様によれば、組織を切断するか、または、気化させるための電気外科手
術器具にＲＦ電力を供給する電気外科手術用発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は
、少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくとも
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１対の出力ラインと、ＲＦ電力デバイスと上記１対の出力ラインの間に結合した直列共振
出力ネットワークとを有し、ネットワークは、出力ラインにおける出力電流の最大上昇率
が（√Ｐ）／４アンペア／マイクロ秒未満であるように構成され、Ｐは先に規定されてい
る。
【００１０】
　したがって、水分を含む場での電気外科手術用の、４００Ｗの典型的な最大連続ＲＦ出
力電力について、一般に、出力ラインが発生器の最大電力設定において短絡される時の、
出力電流振幅の最大上昇率は５Ａ／μｓ未満である。Ｐが、水分の無い場での電気外科手
術用の１６Ｗの典型的な値である場合、出力電流振幅の上昇率は１Ａ／μｓ未満である。
【００１１】
　本発明による好ましい発生器では、たとえば、出力ラインの短絡によって、出力電流過
負荷を示す所定の電気的条件に応答して、直列共振出力ネットワークに供給されるＲＦ電
力を実質的に遮断するための、保護回路が存在する。保護回路は、出力ネットワークへの
ＲＦ電力の供給が、送出されたＲＦ電力の２０サイクル程度に対応する期間内に遮断され
るのに十分な速度で、短絡に応答する。保護回路は、好ましくは、ずっと高速である、た
とえば、３サイクル以内、さらには１サイクル以内で電力送出を遮断するように動作する
。直列共振出力ネットワークの作用は、非常に低いインピーダンスまたは短絡が出力ライ
ンの両端に現れる時などの、故障状態で、電流の増加を遅延させることである。本出願人
等は、開回路から短絡へのインピーダンス変化が、数ＲＦサイクル経った後にだけ、ＲＦ
電力デバイスにわたる有効な短絡をもたらすことを見出した。保護回路を高速に応答する
ように構成することによって、出力段は、それが起こる前にディセーブルされる可能性が
ある。一般に、保護回路は、ＲＦ電力デバイスを通過する電流が、短絡の結果として定格
最大電流まで上昇する前にＲＦ電力デバイスをディセーブルするのに十分に高速に、出力
ラインの両端での短絡の適用に応答する。
【００１２】
　比較的低い出力インピ－ダンスを有するＲＦ出力段の使用は、ＲＦ電圧出力が、出力段
（具体的には、ＲＦ出力段が収容する１つまたは複数のＲＦ電力デバイス）に印加される
ＤＣ供給電圧に実質的に直接関連することを意味する。本発明の好ましい実施形態では、
それぞれのＲＦ電力デバイスは、スイッチングモードで動作し、その結果、方形波出力が
、直列共振出力ネットワークに印加される。出力ラインで利用可能なＲＭＳ電圧は、供給
電圧に正比例する。当然のこととして、最大ピークツーピーク出力電圧はＤＣ供給電圧に
よって決まることになり、結果として、この実施形態では、出力電圧を制御するための動
的フィードバックは必要とされない。
【００１３】
　保護回路は、好ましくは、上述の所定の電気的条件の開始後、１と１／２のＲＦ期間内
で出力段をディセーブルすることが可能である。好ましくは、所定の電気的条件は、所定
のレベルを超える出力段の瞬時電流を示し、保護回路の応答速度は、瞬時電流による所定
のレベルの突破が、それが起こる同じＲＦサイクル中に検出されるようになっている。こ
うした検出は、１つまたは複数のＲＦ電力デバイスと直列共振出力ネットワークの間で直
列に結合された、通常は電流トランスであるピックアップ機構、ならびに、ピックアップ
機構に結合した第１入力（たとえば、トランスの２次巻き線）および基準レベル源に結合
した第２入力を有する比較器を含む電流検知回路によって実施されてもよい。基準レベル
源は、全波整流が比較器よりも前で行われているか否かに応じて、閾値が最初に越えられ
る同じＲＦ半サイクル内で、または、その後の半サイクル内で比較器の出力の状態変化を
引き起こすように、瞬時電流、すなわち、実質的にフィルタリングされない状態の電圧表
現であってもよい。所定の瞬時出力レベルは、好ましくは、水分を含む場の場合、少なく
とも５Ａであり、通常は１５Ａである。ピックアップ機構によって検知される瞬時電流が
、基準源によって設定された所定のレベルを超えることに応答して、比較器の出力が状態
を変える時に、比較器の出力は、１つまたは複数の電力デバイスをディセーブルするディ
セーブル回路に結合される。保護回路の電流遮断の態様は、インピーダンスによって制限
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されない。
【００１４】
　一般に、短時間の間、電力送出を遮断すればよい。その結果、保護回路は、単安定状態
を含み、所定の状態を検出することに応答して動作して、通常は発生器の動作周波数の２
０サイクル未満である、単安定段の時定数によって決まる制限期間の間、電力デバイスを
ディセーブルする。
【００１５】
　好ましくは、発生器は、１つまたは複数のＲＦ電力デバイスに結合したＲＦ源を有し、
ＲＦ源は、発生器の動作周波数を規定する発振器を含む。直列共振出力ネットワークは、
この動作周波数に同調される。一般に、ＲＦ源は、動作周波数が、（たとえば、任意所与
の処置サイクル中に）実質的に一定であるように構成される。
【００１６】
　好ましい発生器は、所与のユーザ設定について、ＲＭＳ　ＲＦ出力電圧が、実質的に、
６００／√Ｐオーム～１０００オームの負荷インピーダンス範囲内にあるように構成され
、Ｐは先に規定されている。そのため、たとえば、ＲＦエネルギーの各バースト中に一定
であるＲＭＳ　ＲＦ出力電圧は、最大値の２０パーセント以内に維持される。これは、出
力ネットワークの直列共振構成の結果として部分的に達成することができる。
【００１７】
　一定ピーク出力電圧を低インピーダンスに維持するために、本発明の特定の好ましい特
徴によれば、出力段へのＲＦ電源は、電荷蓄積素子、好ましくは、１ｍＦを超えるキャパ
シタンスを含み、出力デバイスは、バーストのタイミングによって、ＲＦエネルギーをバ
ーストで供給するようにパルス駆動回路によってパルス駆動され、特に、各バーストの終
了は、キャパシタンスに結合した電圧検知回路の出力に応答して制御される。出力段への
ＤＣ電源電圧は、好ましくは、１００Ｖ以上である。供給電圧の大幅な低下を回避するた
めに、電圧検知回路およびパルス駆動回路は、検知された電圧が、所定のレベル未満に低
下する時にＲＦエネルギーの個々のパルスを終了するように構成され、所定のレベルは、
通常、電圧が５パーセント～２０パーセントの所定のパーセンテージの値だけ低下する時
にパルスの終了が起こるように設定され、所定のパーセンテージの値は、通常、出力ライ
ンにおいて送出されるピークＲＦ電圧が、それぞれのパルスについて、その開始値未満の
、２５Ｖ～１００Ｖの値に低下することに対応する。各パルスの間に送出されるＲＦエネ
ルギーは、通常、水分を含む場での電気外科手術の場合は６０ジュール、水分の無い場で
の電気外科手術の場合は２ジュールである。ピーク電力は、通常、少なくとも１ｋＷ、好
ましくは、４ｋＷに達する。
【００１８】
　水分を含む場での好ましい発生器の非常に大きな（１ｋＷを超える）ピーク電力能力は
、アーク放電に必要とされる電圧を超える電圧のみが送出されるため、組織切断または気
化サイクルの開始時に起こるインピーダンス変化が非常に高速に完了することを可能にす
る。これは、一部の従来技術の発生器の遅延および望ましくない凝固作用を大幅に低減す
る。電圧送出が実質的に一定であることにより、組織のタイプまたは係合が変化するにも
かかわらず、切断または気化が一定レートで行われる。
【００１９】
　本発明のさらなる態様によれば、電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給す
る電気外科手術用発生器が提供され、発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は、少な
くとも１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくとも１対の
出力ラインと、ＲＦ電力デバイスと出力ラインの間に結合した直列共振出力ネットワーク
とを有し、発生器は、出力ラインの両端での短絡に応答する保護回路をさらに備え、出力
段の出力インピーダンスは２００／√Ｐオーム未満であり、Ｐはワット単位の発生器の最
大連続ＲＦ出力電力であり、保護回路は、電力デバイスを通過する電流が、短絡の結果と
して定格最大電流まで上昇する前に電力デバイスをディセーブルするのに十分に高速に、
上記短絡に応答する。上記電力デバイスは、３ＲＦサイクル未満に対応する期間内で、出
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力ラインに対する短絡の適用に応答してディセーブルされてもよい。
【００２０】
　本発明の別の態様は、水分を含む場での電気外科手術において、組織を切断するか、ま
たは、気化させるための電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給する電気外科
手術用発生器を提供し、発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は、少なくとも１つの
ＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくとも１対の出力ラインと
、ＲＦ電力デバイスと上記１対の出力ラインの間に結合した直列共振出力ネットワークと
を有し、出力ラインにおける出力段の出力インピーダンスは１０オーム未満である。
【００２１】
　本発明のさらに別の態様は、水分の無い場での電気外科手術において、組織を切断する
か、または、気化させるための電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給する電
気外科手術用発生器を提供し、発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は、少なくとも
１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくとも１対の出力ラ
インと、ＲＦ電力デバイスと上記１対の出力ラインの間に結合した直列共振出力ネットワ
ークとを有し、出力ラインにおける出力段の出力インピーダンスは５０オーム未満である
。
【００２２】
　本発明のさらなる一態様によれば、組織を切断するか、または、気化させるための電気
外科手術器具にＲＦ電力を供給する発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段は、少なく
とも１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくとも１対の出
力ラインと、ＲＦ電力デバイスと上記１対の出力ラインの間に結合した直列共振出力ネッ
トワークとを有し、発生器は、６００／√Ｐオーム～１０００オームの負荷インピーダン
ス範囲にわたって少なくとも３００Ｖのピーク出力電圧を維持することが可能であるよう
に構成され、Ｐはワットでの定格出力電力である。定格出力電力は、国際電気標準会議(I
nternational Electrotechnical Commission standard)、ＩＥＣ６０６０１－２－２にお
いて規定されている。
【００２３】
　本発明のさらなる一態様によれば、組織を切断するか、または、気化させるための電気
外科手術器具にＲＦ電力を供給する電気外科手術用発生器が提供され、発生器は、ＲＦ出
力段を備え、ＲＦ出力段は、少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送
出するための、少なくとも１対の出力ラインと、ＲＦ電力デバイスと上記１対の出力ライ
ンの間に結合した直列共振出力ネットワークとを有し、発生器は、ＲＦ出力段に結合した
電源段をさらに備え、電源段は、ジュールの単位の、発生器の最大連続電力Ｐ（ワット単
位）の３パーセント～３０パーセントを蓄積することが可能なエネルギー蓄積キャパシタ
を有する。
【００２４】
　本発明の別の態様では、パルス当たりのエネルギー送出（ジュールの単位）は、最大連
続ＲＦ出力電力（ワット単位）の１パーセント～１０パーセントである。
【００２５】
　本発明はまた、組織を切断するか、または、気化させるための電気外科手術器具にＲＦ
電力を供給する電気外科手術用発生器を含み、発生器は、ＲＦ出力段を備え、ＲＦ出力段
は、少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、ＲＦ電力を器具に送出するための、少なくと
も１対の出力ラインと、ＲＦ電力デバイスと出力ラインの間に結合した直列共振出力ネッ
トワークとを有し、発生器は、出力ラインの両端で生成された電圧の波高率が、出力ライ
ンに提示される負荷インピーダンスが減少するにつれて増加し、一方、パルス中のピーク
出力電圧が３００Ｖより大きい値に維持されるように、送出されるＲＦ電力をパルス駆動
するための、出力段に結合したパルス駆動回路をさらに備える。水分を含む場での電気外
科手術の場合、出力段の出力インピーダンスは、好ましくは、１０オーム未満であり、波
高率は、６００／√Ｐ～１０００オーム（通常、１０オーム～１０００オーム）の負荷イ
ンピーダンス範囲にわたって少なくとも２：１の比だけ変動する。水分の無い場での電気
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外科手術の場合、出力インピーダンス数値は、５０オーム未満であり、波高率は、６００
／√Ｐオーム～５０キロオーム（通常、５０オーム～５０キロオーム）の負荷インピーダ
ンス範囲にわたって少なくとも２：１の比だけ変動する。
【００２６】
　「波高率」とは、ピーク電圧とＲＭＳ電圧の比を意味する。パルス状出力波形の場合、
測定は、複数のパルスにわたって行われる。
【００２７】
　本発明の１０番目の態様によれば、電気外科手術用発生器は、無線周波数（ＲＦ）エネ
ルギー源、アクティブ出力端子、リターン出力端子、エネルギー源とアクティブ出力端子
の間のＤＣ絶縁キャパシタンス、および、エネルギー源のためのパルス駆動回路を備え、
エネルギー源およびパルス駆動回路は、出力端子においてパルス状ＲＦ出力信号を生成す
るよう構成され、パルス状ＲＦ出力信号は、少なくとも１Ａのピーク電流、少なくとも３
００Ｖの同時ピーク電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レート、および、１００μｓ～５ｍｓ
のパルス長を有する。本発明の好ましい実施形態では、信号は、少なくとも３Ａのピーク
電流を有する。
【００２８】
　こうした発生器の場合、比較的低い負荷インピーダンスの条件下でさえも、アーク放電
を開始することが可能である。アーク放電が確立されると、負荷インピーダンスは、アー
ク放電が連続ＲＦ出力波形を使用して維持されることができる限り増加する傾向がある。
電極腐食を低減しながら、気化のために、アクティブ電極において改善された電力密度が
利用できる。
【００２９】
　パルス長は、好ましくは、０．５ｍｓ～５ｍｓであり、パルスデューティサイクルは、
通常、１％～２０％、より好ましくは、２％～１０％である。
【００３０】
　本発明による好ましい発生器は、共振出力ネットワークを有し、たとえば、処置期間の
少なくとも初期の部分の間、少なくとも１キロワット、通常は少なくとも３または４キロ
ワットのピーク電力を生成するように動作可能である。電極腐食性能の改善は、出力電圧
を約９００Ｖ～１１００Ｖピークツーピークの値に制限するための手段を発生器内に設け
ることによって達成することができる。
【００３１】
　好ましい発生器では、エネルギー源とパルス駆動回路は、初期期間で、出力端子におい
てパルス状ＲＦ出力信号を生成するように構成され、パルス状ＲＦ出力信号は、少なくと
も１Ａのピーク電流、少なくとも３００Ｖの同時ピーク電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レ
ート、および、１００μｓ～５ｍｓのパルス長を有し、その後の期間で、出力端子におい
て定電力ＲＦ出力信号を生成するように構成される。
【００３２】
　発生器に、上述の初期動作期間を終了させ、いわゆる、その後の期間を開始させる種々
の方法が可能である。発生器の１つの実施形態は、初期期間からその後の期間への切換え
が、初期期間の開始後に、所定の時間間隔で自動的に起こるように構成される。代替の一
実施形態では、発生器は、発生器の使用時に、アクティブ出力端子とリターン出力端子の
間の負荷インピーダンスを監視するための手段を有し、出力インピーダンスの大きさが所
定の倍率、通常、５～２０倍、好ましくは、１０倍だけ増加する時、または、出力インピ
ーダンスの大きさが所定の閾値を超える時に、その後の期間への切換えを引き起こすよう
に構成される。
【００３３】
　好ましい発生器は、上述した電荷蓄積素子を含む第３の切換え技法を使用する。この場
合、ＲＦエネルギー源はＲＦ出力段を含み、発生器は、電力を出力段に供給するための、
大きなキャパシタなどの電荷蓄積素子を含む電源を有する。処置期間が、先に述べたよう
に、初期期間およびその後の期間を含む時、キャパシタを使用して、少なくとも初期期間
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の間に電力が供給される。電荷蓄積素子には、電荷蓄積素子によって出力段に供給される
電圧を検知する電圧検知回路が連結され、発生器は、電圧検知回路によって検知された供
給電圧が所定の電圧閾値に達したことに応答して、処置が終了するか、または、その後の
期間が始まるように構成される。実際、同じ電圧検知回路を使用して、個々のパルスの長
さおよびタイミングを制御することが可能である。この場合、電圧検知回路は、上述した
パルス駆動回路の一部を形成し、初期期間の間に出力段によって生成されるパルスの少な
くとも始まりのタイミングは、供給電圧が上述した電圧閾値に達したことに応答して確定
される。出力段によって生成されるパルスの前縁と後縁の両方を、供給電圧が各電圧閾値
未満に低下すること、または、各電圧閾値を超えることそれぞれによって確定されるよう
に構成することができる。
【００３４】
　電荷蓄積キャパシタは、好ましくは、少なくとも１０００μＦであり、有利には、５Ｊ
を超える容量を有する。
【００３５】
　既に述べたように、好ましい発生器は同調した出力を有する。実際、共振出力ネットワ
ークを有する発生器を使用して、良好な結果が得られており、発生器の負荷曲線（すなわ
ち、送出された電力を負荷インピーダンスに対してプロットした曲線）は、５０オーム未
満の負荷インピーダンスでピークを有する。ピーク電力レベルを低負荷インピーダンス内
に送出することは、インダクタンスとキャパシタンスとの直列の組み合わせを備える直列
共振ネットワークとして出力ネットワークを形成することによって行われ、ネットワーク
の出力は、キャパシタンスの両端で取り出される。出力は、結合キャパシタを介して発生
器の全ての出力端子に対して、また任意選択で、直列の組み合わせ体のインダクタンスと
キャパシタンスの間のノードから昇圧トランスに対して取り出されてもよい。代わりに、
インダクタンスの両端から出力を取り出すことが可能であるが、キャパシタの両端で出力
を取り出すことには、スイッチングの過渡電流を低減する利点がある。さらなる代替法と
して、発生器は、その出力端子が共振出力ネットワークに接続されており、その結果、事
実上、負荷は、端子に接続されると、共振組み合わせ体を形成するインダクタンスとキャ
パシタンスとの直列のインピーダンスとして、たとえば、インダクタンスとキャパシタン
スの間に接続される。
【００３６】
　共振出力ネットワークは、通常、５０オーム～５００オームの範囲の出力端子における
信号源インピーダンスを提供する。
【００３７】
　特に、結合キャパシタンスの結果として、出力ネットワークの共振周波数が、負荷イン
ピーダンスと共に変わる可能性があるため、ＲＦ源は、可変周波数ＲＦ発振器を含んでも
よく、出力周波数は、有利には、整合用負荷インピーダンス、すなわち、その信号源イン
ピーダンスに等しい負荷インピーダンスに接続されると、出力ネットワークの共振周波数
未満の最大値に制限される。
【００３８】
　発生器を、バイポーラ電気外科手術器具と組み合わせて、電気外科手術システムを形成
してもよく、器具は、発生器のアクティブ出力端子に結合した少なくとも１つのアクティ
ブ電極、および、発生器リターン出力端子に結合したリターン電極を有する。本発明は、
電気外科手術システムに特に適用され、電気外科手術システムでは、バイポーラ電気外科
手術器具は、導電性で、好ましくは、Ｕ形状のループとして形成されるアクティブ電極を
有する。こうしたループは、組織試料を切除するのに使用されることが多いが、生理食塩
水の気化およびアーク放電を達成するという点で、発生器に対して特定の厳しい要求を課
す。
【００３９】
　本発明の１１番目の態様によれば、電気外科手術システムは、無線周波数（ＲＦ）エネ
ルギー源を有する発生器、および、発生器に結合された、少なくとも１対の電極を有する
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電極アセンブリを有するバイポーラ電気外科手術器具を備え、発生器は、初期期間に、パ
ルス変調されたＲＦ信号としてＲＦエネルギーを電極アセンブリに送出するようになって
おり、パルス変調されたＲＦ信号は、１対の電極と共に使用される時に、少なくとも１Ａ
のピーク電流、少なくとも３００Ｖの同時ピーク電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レート、
および、１００μｓ～５ｍｓのパルス長を有する。
【００４０】
　また、本システムは、初期期間に、パルス変調されたＲＦ信号としてＲＦエネルギーを
電極アセンブリに送出するようになっており、パルス変調されたＲＦ信号は、１対の電極
と共に使用される時に、少なくとも１Ａのピーク電流、少なくとも３００Ｖの同時ピーク
電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レート、および、１００μｓ～５ｍｓのパルス長を有し、
その後の期間に、連続電力ＲＦ信号としてＲＦエネルギーを電極アセンブリに送出するよ
うになっている。ピーク電流は、好ましくは少なくとも３Ａである。
【発明を実施するための最良の形態】
【００４１】
　ここで、本発明を、図面を参照して例として説明する。
【００４２】
図１を参照すると、発生器１０は、接続コード１４を介して、内視鏡アタッチメントの形
態の電気外科手術器具１２のために、無線周波数（ＲＦ）出力を提供する出力ソケット１
０Ｓを有する。発生器の作動は、コード１４内の制御接続部を介して器具１２から、また
は、図示するように、フットスイッチ接続コード１８によって発生器１０の背面に個別に
接続された、フットスイッチユニット１６によって行われてもよい。図示する実施形態で
は、フットスイッチユニット１６は、発生器の凝固モードと切断モードとをそれぞれ選択
するための、２つのフットスイッチ１６Ａおよび１６Ｂを有する。発生器前部パネルは、
ディスプレイ２４で示される、凝固と切断の電力レベルをそれぞれ設定するための、プッ
シュボタン２０および２２を有する。プッシュボタン２６は、凝固モードと切断モードと
を選択する代替の手段として設けられる。器具１２は、２電極構造を有する着脱式ループ
電極アセンブリ２８を有し、生理食塩水を含む場で使用することを意図される。

【００４３】
図２Ａおよび図２Ｂは、電極アセンブリ２８の遠位端の拡大図である。その一番遠い遠位
端において、アセンブリは、内視鏡上に嵌まるように意図されたクリップ３４内に並んで
取り付けられる１対の電極アセンブリ腕３２から懸垂保持されるＵ形状ループ電極３０を
有する。ループ電極３０はアクティブ電極である。腕３２のそれぞれは、同軸ケーブルと
して形成され、腕の露出した導電性外側シールドは、それぞれ、リターン電極３６を形成
する。生理食塩水を含む場に浸漬された状態の動作では、ループ電極３０は、通常、組織
試料を切除するために使用され、ループ電極３０とリターン電極３６の表面に接触する流
体の間に生成される電気外科手術用電圧は、ループ電極３０における周囲の生理食塩液の
気化、および、こうして形成された蒸気で包まれた部分を通したアーク放電を促進する。

【００４４】
　ループ電極３０は、電極／流体界面のインピーダンスの増加を促進し、結果として、電
極表面における電力密度を増加させるために、酸化物被膜を有する合成モリブデンレニウ
ムワイヤを備える。
【００４５】
　ループの幅は、通常、２．５ｍｍ～４ｍｍの範囲であり、ワイヤは、通常、０．２０～
０．３５ｍｍの範囲の径を有する。
【００４６】
　このループ電極アセンブリは、気化を開始し、アーク放電を形成する点で、特定の要求
を発生器に課す。
【００４７】
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　ワイヤ径を減少させ、酸化物層を形成することによって、この電極アセンブリのアーク
放電（点弧)の開始を改善する試みにより、腐食率が増加する傾向が生じたか、または、
ループが機械的にもろくなった。
【００４８】
　本発明による発生器は、ループ電極アセンブリと共に使用することにも、水分を含む場
で使用することにも限定されないことに留意されるべきである。
【００４９】
　ここで、図３を参照して、発生器をより詳細に説明する。発生器は、ＲＦ出力段４２に
接続可能である発振器４０の形態のＲＦ源を有する。出力段４２は、電力ｍｏｓｆｅｔお
よびドライバ回路４４の一部を形成するｍｏｓｆｅｔ電力ブリッジ、電流検知素子４６、
および共振出力ネットワーク４８を備える。発振器４０は、実質的に一定のＲＦ周波数で
動作するように構成され、出力ネットワーク４８は、その周波数に同調される。一般的に
言えば、１つまたは複数のＲＦ電力デバイスに結合したＲＦ源は、発生器の動作周波数を
規定し、出力ネットワーク（以下で述べるように、直列共振型である）は、動作周波数に
同調される。本発明のこの実施形態では、動作周波数は実質的に一定である。
【００５０】
　ＲＦ出力段４２、すなわち、より具体的には、電力ｍｏｓｆｅｔへの電力は、供給レー
ル５８を介してＤＣ電源５０から供給される。４．７ｍＦリザーバキャパシタ６０は、供
給レール５８とアースの間に接続される。供給レール５８上の電圧は、電圧検知回路６２
によって検知され、電圧検知回路６２は、ＲＦ発振器４０と電力ｍｏｓｆｅｔおよびドラ
イバ回路４４のドライバデバイスの間で直列に接続される第１伝送ゲート６４を制御する
。
【００５１】
　出力段４２の電流検知素子４６は、直列接続式電流トランスであり、その２次巻き線は
、比較器６６の第１入力に結合され、比較器６６は、基準入力６８からの基準信号を、そ
の入力の他方で同様に受け取る。比較器の出力は、単安定回路７０を制御し、単安定回路
７０は、さらに、発振器４０と電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回路４４のドライバデバ
イスの間の経路において、ゲート６４と直列に結合する第２伝送ゲート７２を制御する。
出力ネットワーク４８は、ＲＦ電力を出力端子７４に供給し、出力端子７４は、実際には
、以降で述べるように、１対の出力ラインである。発生器の動作は、パルス駆動回路の一
部として動作する電圧検知回路６２およびゲート６４の組み合わせによって制御されるバ
ーストで、ＲＦエネルギ－が出力ライン７４に供給される限り、通常はパルス駆動される
。発生器が作動すると、供給レール５８上の電圧は、少なくとも、出力ライン７４の両端
に結合した負荷インピーダンスが比較的低い時には、リザーバキャパシタ６０の放電によ
り低下する傾向がある。供給レール５８上のＤＣ供給電圧がプリセット値まで低下すると
、電圧検知回路６２の出力は状態を変え、伝送ゲート６４が、その開回路状態に駆動され
、それによって、電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回路４４がディセーブルされる。リザ
ーバキャパシタ６０は、その後、再充電し、供給レール電圧が、第２のより大きなプリセ
ット値に達すると、電圧検知回路６２は、ゲート６４を発振器４０に再接続させる。こう
して、各パルスで送出されるエネルギー量を制御することが可能である。
【００５２】
　電流検知素子４６、比較器６６、単安定回路７０、および第２伝送ゲート７２は、保護
回路として共に働いて、たとえば、出力ライン７４の両端における短絡によって引き起こ
される過剰な電流ドレインに対して、回路４４内のｍｏｓｆｅｔ電力デバイスが保護され
る。出力ネットワーク４８におけるエネルギーの蓄積は、ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回
路４４内の電力デバイスに対する出力ライン７４の両端における短絡の伝送を遅延させる
。
【００５３】
　電流検知素子４６および比較器６６によって検知された電気的回路状態は、回路４４内
の電力ｍｏｓｆｅｔと出力ネットワーク４８の間を流れる電流であり、この電流は、出力
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ライン７４の両端に与えられた短絡を示し得るレベルへ増加する。電流がプリセット電流
レベルに達したと、比較器６６によって検出された時、比較器出力は状態を変え、単安定
回路７０は、第２伝送ゲート７２を開回路にさせ、電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ段４
４をディセーブルする。単安定回路の時定数は、通常、ユーザに通知するために警告信号
が生成されることを可能にする、０．５秒以下に設定される。しかしながら、直列共振回
路におけるエネルギーの蓄積のために、４００ｋＨｚの動作周波数での、約２０のＲＦサ
イクルの単安定な時定数を有するＲＦ電力デバイスを保護することが可能である。
【００５４】
　出力段４２の構成は、図４の簡略化した回路図に原理的に示される。図４を参照すると
、図３に示す電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回路４４は、ＦＥＴ電力デバイスＱ１、Ｑ
２の第１プッシュプル対、および、第２電力ＦＥＴデバイスプッシュプル対Ｑ３、Ｑ４を
備える電力ｍｏｓｆｅｔブリッジを有し、各対は、それぞれの出力ノードを有し、それぞ
れの出力ノードは、対が１８０℃位相ずれして駆動されると、直列共振出力ネットワーク
４８への入力において発振器４０（図２）の周波数の方形波を生成する。電力ｍｏｓｆｅ
ｔＱ１、Ｑ２；Ｑ３、Ｑ４の各対は、供給レール５８とアースの間に結合される。したが
って、ｍｏｓｆｅｔのそれぞれは、「オン」に駆動されると、実質的な短絡であるため、
出力ネットワーク４８に印加される電圧は、アースと供給レール電圧の間で実質的に振れ
る。図３に示すリザーバキャパシタ６０は、もちろん、図４に示すように、それぞれの電
力ｍｏｓｆｅｔ対の両端に接続される。
【００５５】
　出力ネットワークは、インダクタＬ１と共振キャパシタＣ１が、それぞれ、第１および
第２の電力ｍｏｓｆｅｔ対の出力ノード７６、７８の間で直列に結合される直列共振型で
ある。この実施形態では、出力ライン７４と、その電極アセンブリにわたって存在する組
織および／または流体との間に結合された電気外科手術器具によって実際に構成される負
荷抵抗ＲＬは、インダクタＬ１とキャパシタＣ１の間で直列に接続される。先に説明した
ように、インダクタＬ１と共振キャパシタＣ１によって形成された直列共振同調回路は、
エネルギー蓄積デバイスの役を果たし、負荷抵抗ＲＬが非常に低い値に低下した場合、電
力ｍｏｓｆｅｔブリッジＱ１～Ｑ４のノード間での電流の増加を遅延させる。この共振機
構の別の特徴は、或る周波数でだけ低インピーダンスであることであり、送出された出力
信号が、もっぱら、電力ｍｏｓｆｅｔによって生成された波形の基本成分からなることを
意味し、もちろん、それは、ネットワーク４８の共振周波数が発振器段４０（図３）の動
作周波数の周波数と同じであるという条件付きである。
【００５６】
　図４を参照して先に述べた出力構成によって発生器に与えられる特性のうちの１つは、
ＲＦエネルギーの各バーストすなわちパルス中に、発生器が、図５に示す電力対負荷イン
ピーダンス負荷曲線によって示すように、ほぼ一定の電圧負荷曲線を有することである。
この特性は、電圧オーバシュート無しで、低いインピーダンスで必要とされる大きな電力
を提供するため、組織の切断または気化にとって特に適している。必要とされる低出力イ
ンピーダンスおよび大電流は、たとえ、昇圧トランスが、直列共振素子Ｌ１、Ｃ１と出力
ライン７４の間に結合される場合でも、電力ｍｏｓｆｅｔの供給レールとアースへの直接
結合、および、リザーバキャパシタ６０によって提供される。この構成を使用すると、出
力ライン７４における発生器の出力インピーダンスを２オーム以下に維持することが可能
である。これが、故障状態でのピーク電流送出について意味することは、先に言及したよ
うな保護回路を必要とすることである。
【００５７】
　ＲＦ出力段４２は図６により詳細に示される。図６に示すように、電流検知素子４６は
、電力ｍｏｓｆｅｔブリッジの出力ノード７６、７８の一方と、直列共振出力ネットワー
クの部品Ｌ１、Ｃ１の一方との間で、この場合、ノード７６とインダクタＬ１の間で直列
に結合した電流トランスである。この好ましい発生器では、供給レール５８上の標準ＤＣ
供給電圧は約１２０Ｖである。組織の切断または気化を実施する目的で、アーク放電を当
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てるために、３８０Ｖを超えるピーク電圧が必要とされる場合がある。したがって、また
、絶縁の目的で、ＲＦ出力ネットワーク４８は、ピーク出力電圧を約５００Ｖに上げるた
めの、昇圧絶縁トランスＴＲ１を含む。トランスＴＲ１の１次巻き線が、トランスＴＲ１
の両端に結合した同調用キャパシタＣ２を有することにより、シャント接続式トラップと
して働く、動作周波数に同調した並列共振回路が得られる。これは、特に、出力インピー
ダンスが大きい時に、出力ライン７４に供給される電力信号内の高調波の排除を改善し、
その結果、ＲＦＩ（ＲＦ干渉）が減るという利点を有する。
【００５８】
　ＤＣ阻止は、トランスＴＲ１の２次巻き線と出力ライン７４の一方の間の結合キャパシ
タＣ３によって提供される。
【００５９】
　出力ネットワーク４８の実際の共振周波数は、いくつかの要素の結果であり、これらは
、（１）集中インダクタンスＬ１および同調用キャパシタＣ１によって表される主同調要
素、（２）トランス漏れインダクタンスおよび相互結合キャパシタンス、（３）ＤＣ阻止
キャパシタンスＣ３、および、（４）出力ライン７４と電気外科手術器具自体の間の接続
ケーブル（図示せず）の誘導性および容量性負荷である。故障状態における電流の増加の
遅延は、この同調式機構のエネルギーレベルによる。共振時、この機構は、非常に小さい
にもかかわらず、直列抵抗によって表される場合がある有限損失を有する。しかしながら
、動的には、共振出力ネットワークのエネルギーレベルは、瞬時に変わることができない
。開回路から短絡へのインピーダンス変化は、動作周波数の数ＲＦサイクル後におけるス
イッチング段に対する短絡を示すだけである。図３に示す比較器６６は、出力ライン７４
で始まる変化の１～１．５サイクル以内でこうしたインピーダンス変化を検出することが
可能である。この迅速な応答、ならびに、電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回路４４が損
傷が起こる前に遮断されることを可能にすることは、短絡中に送出されるエネルギー量が
非常に小さいという効果を有する。
【００６０】
　図３、特に、電圧検知回路６２および出力段パルス駆動回路６４を再び参照すると、図
５および図６を参照して上述した出力段について達成可能である非常に大きなピーク電力
は、低インピーダンスへの電力の送出中に、リザーバキャパシタ６０の両端の電圧が、発
生器作動の瞬間の後に徐々に減少するという利点を有する。キャパシタ値は、組織の切断
または気化サイクルの開始時に起こる低から高への負荷インピーダンス変化が、ＲＦエネ
ルギーの単一バーストで確実に生じ得るほど十分に大きくなるように選択される。通常、
初期バースト中に送出されるエネルギー量は、水分の無い環境では約１ジュール、水分を
含む場の環境では１０～２０ジュールである。ＲＦパルスすなわちバーストの実際のエネ
ルギーは、電圧検知回路６２内に設定された１つまたは複数の閾値のセットによって、具
体的には、パルスの開始とパルスの終了の間での供給電圧の差によって制御される。出力
段は非常に低い出力インピーダンスを有するため、この差電圧は、出力において、送出さ
れたＲＦ電圧の変化として現れる。したがって、キャパシタ６０は、電圧の変化が、出力
における絶対電圧の小さな比率のみを表すように十分に大きく作られる（この実施形態で
は、４．７ｍＦ）。そのため、送出される出力電圧が、５００Ｖのピーク電圧を有する正
弦波である場合、供給レール５８上の供給電圧、キャパシタ６０のサイズ、および、トラ
ンスＴＲ１の昇圧比は、出力電圧が、ＲＦバースト中に１００Ｖピーク（２０パーセント
）程度だけ降下するように選択される。この好ましい実施形態では、出力電圧降下は、約
５０Ｖピークまたは１０パーセントである。
【００６１】
　出力へのより低い電圧の供給を防止する作用のうちの１つは、組織の切断または気化サ
イクルにおいて、電圧が、望ましくない凝固作用が起こるレベルまで降下されないことで
ある。
【００６２】
　本発明による好ましい発生器は、リザーバキャパシタ６０へ給電されるＤＣエネルギー
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を変えることを可能にするため、切断電圧が出力に存在する期間が変わる可能性がある。
実際には、発生器が低出力インピーダンスであるため、この期間は、蓄積されるエネルギ
ーに正比例する。
【００６３】
　ＲＦエネルギーバーストすなわちパルスが、リザーバキャパシタの両端で検知された電
圧閾値に従って制御される制御方法は、非常に低いデューティサイクルを使用することを
可能にし、低い平均電力での組織の切断または気化が可能になる。実際、（キャパシタ充
電および放電の数サイクルにわたって平均された）５ワット平均電力未満で動作すること
が可能である。したがって、発生器は、低電力用途ならびに大電力用途で使用される。
【００６４】
　次に、図１を参照して上述したシステムで使用するための代替の発生器を、図７を参照
して説明する。この発生器は、電圧制御式発振器（ＶＣＯ）４０Ａを含む可変周波数ＲＦ
源を有する。この例では、ＶＣＯは、２の割算段４０Ｂに給電し、２の割算段４０Ｂは、
さらに、電力ブリッジ４４Ｂの形態のＲＦ出力段を駆動する電力ドライバ段４４Ａに給電
する。電力ブリッジ４４Ｂは、出力端子７４の両端で発生器出力信号を送出する共振出力
ネットワーク８０に給電する。実際には、電力ドライバ回路４４Ａおよび電力ブリッジ４
４Ｂは、図３を参照して上述した発生器の電力ｍｏｓｆｅｔおよびドライバ回路４４と同
じ構成を有する可能性がある。電力ブリッジ４４Ｂは、ＤＣ電源５０の供給レール５８か
らＤＣ供給電圧を取り出すが、ドライバ段４４Ａは、供給電圧が低い。典型的な供給電圧
は、電力ブリッジ４４Ｂについて１８０Ｖ最大であり、ドライバ段４４Ａについて１６．
５Ｖである。
【００６５】
　ＶＣＯ４０Ａと２の割算段４０Ｂの組み合わせの周波数を、出力ネットワーク８０の共
振周波数にするために、ＲＦ源の上述した部品は、出力ネットワークに対する入力リード
線内の電流位相を検知するための、電力ブリッジ４４Ｂと出力ネットワーク８０の間に結
合された位相検知素子８２を含む位相ロックループ内で結合される。この電流位相信号は
、位相比較器８４の一方の入力に加えられ、位相比較器８４の他方の入力は、遅延段８６
を介して２の割算段４０Ｂの出力から引き出される、ＶＣＯ４０Ａの出力を表す信号を受
け取り、遅延段８６は、ＲＦ信号が電力ドライバおよび電力ブリッジを通過する時のＲＦ
信号に対する遅延を補償する。
【００６６】
　最初に述べた発生器と同様に、ＲＦ出力段４４Ｂは、リザーバキャパシタ６０に取り付
けられたＤＣ供給レール５８から供給され、リザーバキャパシタ６０は、大きな電流、す
なわち、ＤＣ供給レール５８に接続された電源（図示せず）の電流定格より実質的に大き
な電流が短期間で出力段４４Ｂによって引き出されることを可能にする。当然のことなが
ら、供給レール５８上の電圧は、大きな電流が引き出される時間の間に低下することにな
る。こうした電圧の変動は、レール５８に結合した電圧検知段６２によって検知される。
電圧検知回路６２は、ＶＣＯ４０Ａの割算低減出力を電力ドライバ４４Ａの入力に結合さ
せるライン８８の第１伝送ゲート６４に結合した制御出力を有する。
【００６７】
　前と同様に、電圧検知段６２およびゲート６４の構成は、供給レール５８上の電圧（電
力ブリッジ４４Ｂに供給される電圧）が、所定の電圧閾値以下に降下すると、ゲート６４
が開いて、ＶＣＯと電力ドライバ４４Ａの間の信号経路が遮断されるようになっている。
供給レール電圧が再び上昇すると、ゲート６４は、その導電状態へと反転する。これは、
電圧が、上述した閾値か、または、第２閾値電圧を超えて上昇すると起こる場合がある。
【００６８】
　信号ライン８８において、電圧作動式ゲート６４と直列に接続された第２伝送ゲート７
２は、０．５秒単安定回路７０の出力に接続された制御入力を有し、０．５秒単安定回路
７０は、出力ネットワーク８０に対する入力リード線の一方における電流検知素子４６お
よび比較器６６を備える電流検知回路によってトリガーされる。これらの要素は、電力ブ
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リッジ出力電流が所定の閾値を超えると、０．５秒間、電力ドライバ４４Ａへの信号ライ
ン８８を遮断する役を果たす。
【００６９】
図８を参照すると、共振出力ネットワーク８０は、インライン・インダクタンスＬ1およ
びタンク・キャパシタＣ1の直列の組み合わせを備える。出力は、第１結合キャパシタＣ2

を介してタンク・キャパシタＣ1（スイッチングノイズを取り除く）の両端から取り出さ
れる。この第１結合キャパシタＣ2は、１：２の昇圧比を有する昇圧整合トランスＴを介
して出力（端子７４で表す）に結合する。トランスＴの２次巻き線は、第２結合キャパシ
タＣ3を介して出力端子に結合する。この実施形態では、Ｌ1は約０．４７μＨであり、タ
ンク・キャパシタは約１０ｎＦであり、２つの結合キャパシタＣ2およびＣ3（両者のうち
の一方はトランスＴを介する）は、協働して、約２３ｎＦの結合キャパシタンスが形成さ
れる。

【００７０】
出力端子７４が開回路であると、出力ネットワークの共振周波数は、Ｌ1とＣ1の直列の組
み合わせで決まることが理解されるであろう。出力端子７４が短絡すると、共振周波数は
、Ｌ1と、Ｃ1、Ｃ2、Ｃ3、およびＴによって表されるネットワークとの組み合わせによっ
て決まる。与えられた値について、短絡共振周波数は、開回路共振周波数の約０．５５倍
である。

【００７１】
　直列同調式出力段の特徴の１つは、ピーク電力送出が、著しく低いインピーダンスと著
しく高いインピーダンスで本来起こることである。図９を参照すると、共振における、直
列同調式ネットワークの負荷曲線（すなわち、送出された電力対負荷インピーダンス）が
、点線の曲線Ａで示される。ネットワーク８０は、最小の電力送出を有し、最小の電力送
出は、約２００オームの端子７４（図７および図８）の両端の負荷インピーダンスにおけ
る「整合状態」とみなされてもよい。負の傾きを有する曲線Ａの一部は、その長さの大部
分にわたってほぼ双曲線である経路に追随し、これは、曲線のこの部分が、図９のグラフ
上で、一定電圧ラインと同じ形状であることを意味する。
【００７２】
　本出願人等は、こうした特性が、電気外科手術用発生器の出力段に適用されると、出力
電力が、或る負荷インピーダンス範囲にわたって、所与の一定電圧制限について最大化さ
れることを可能にすることを認識した。導電性液体内で動作する電気外科手術器具のアク
ティブ電極の腐食は、出力電圧が、約９００ボルト～１１００ボルトピークツーピークの
閾値を超えて上昇すると、著しく増加することがわかった。出力ネットワーク４８の負荷
曲線が、約１０００ボルトピークツーピーク（３４０ボルトｒｍｓ）のほぼ一定の電圧曲
線に追随するように構成することによって、変動する負荷インピーダンス内に送出される
電力を、その電圧について理論的に達成可能な最大値に近づけることができる。
【００７３】
　実際、いわゆる、「水中」電気外科手術において重要な負荷インピーダンスの範囲にわ
たって、発生器を、一定電圧供給源として動作するようにすることができる。これは、水
分を含む状態において、４ｍｍループの場合には約２５オームである、２Ａおよび図２Ｂ
に示す電極アセンブリによって提示される負荷インピーダンスよりずっと大きな、整合し
た出力インピーダンスによって達成される可能性がある。これは、３４０ボルトｒｍｓで
約４．５ｋＷの最大電力になる。
【００７４】
　図７および図８に示す構成によって達成される実際の負荷曲線は、図９の曲線Ｂで示さ
れる。これは、電流検知段回路４６、６６、単安定回路７０、および伝送ゲート７２（図
７）を使用して電流制限を課すために、低インピーダンスにおいて直列同調式曲線Ａから
逸脱する。本実施形態では、電流制限は、約１３アンペアのレベルに設定される。実際の
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負荷曲線Ｂもまた、固有の直列同調式負荷曲線Ａの負の傾き部分のより低い部分に向かう
につれて、曲線Ａから逸脱し、その結果、送出された電力は、負荷インピーダンスが増加
するにつれて連続する負の勾配に追随し、再び、一定電圧供給を模擬する。非常に高いイ
ンピーダンスへの過剰の電力が望ましくないので、この後者の逸脱はよく考えられている
。この逸脱についての理由は、以下で述べられることになるＲＦ周波数出力上で高周波数
制限を課すことと相まって、上述した、出力ネットワーク８０の共振周波数の移動のため
である。位相比較器８４は、位相検知回路８２によって検知された、出力ネットワーク８
０への入力における電流位相を、ＶＣＯ４０Ａによって給電される、２の割算回路４０Ｂ
の出力を遅延したものと比較する。したがって、ＶＣＯの位相および周波数は、出力ネッ
トワーク８０への入力において一定位相を維持するように変わり、上述した上側周波数制
限を受ける。したがって、他の影響が無い場合、出力ネットワーク８０は、負荷インピー
ダンスが変わる時に共振状態に維持される。
【００７５】
　位相ロックループの自走周波数が、その最大動作周波数であるように構成されるとする
と、位相ロックループのロック特性は、出力パルスの早い段階の部分で共振を達成するの
に十分に高速にではあるが、電流が所定の電流閾値を超える時に電流制限回路（検知回路
４６、６６、単安定回路７０、およびゲート７２）が作動することができないほどに高速
ではなく、最低負荷インピーダンスに対応する最低周波数でロック状態にされるようにな
っている。
【００７６】
　ここで、出力搬送波周波数が、整合した負荷共振条件の周波数以下の値に制限される場
合、負荷インピーダンスが増加し、共振周波数が、それに応じて上昇するにつれて、送出
される電力は低下するであろう。実際、ＶＣＯ４０Ａ（図７）を収容する位相ロックルー
プの自走出力周波数は、この最大周波数であるように設計される。これによって、出力ネ
ットワークが、負荷のインピーダンスより大きな信号源インピーダンスを常に示し、短絡
の場合に過度の電圧からの保護が可能となることが確実になる。
【００７７】
　要約すると、最適な共振周波数を達成するために、励振発振器（ＶＣＯ）は、共振出力
ネットワークに位相ロックされる。ＶＣＯの範囲を規定することは、出力ネットワーク共
振周波数が、ＶＣＯ４０Ａの割算低減された出力の最大周波数を超えて上昇する時に、送
出される出力電力が理論的な最大値未満に低下するという負荷曲線の定義を与える。換言
すれば、高い負荷インピーダンスでの整合は、ＶＣＯが、共振に必要な高周波を生成する
ことを防ぐことによって防止される。当然のことながら、高い負荷インピーダンスでは、
最大出力電圧は周波数によって制御されることになる。
【００７８】
　送出される出力電力は、水分を含むか、または、部分的に水分を含む電極に対応する負
荷インピーダンスの範囲にわたって１ｋＷを超えることが、図９からわかるであろう。気
化およびアーク放電が開始されると、インピーダンスが増加し、送出される電力が低下す
る。平均出力電力を２００Ｗ以下に維持するために、負荷インピーダンスが低い時に出力
信号がパルス駆動される。ピーク電力が４ｋＷを超える時、パルスデューティサイクルは
、約５％以下のレベルまで降下する必要があることが理解されるであろう。パルス繰り返
し率は、５Ｈｚ～２ｋＨｚであり、好ましくは、少なくとも１０Ｈｚであるべきである。
これらの数値は、電極表面において気化を開始するのにかかる時間の観点から選択される
。これは、パルスが、最大電力を必要とする低インピーダンス内に、約４または５ｍｓの
最大長を有することを意味する。通常、パルス長は約１～２ｍｓである。それは必須では
ないが、全ピーク電力を上述したパルス長内で得ることができるように、発生器のＲＦ出
力段を、自己発振出力段を有するのではなく、個別の発振器から引き出される信号の出力
を増幅する増幅器として構成することが好ましい。（この実施形態では、出力段４４Ｂは
、高効率のための電力スイッチングブリッジとして構成された増幅器である。）各パルス
の開始時に起こるように、ＶＣＯが、出力ネットワーク８０の共振に対応する周波数で動
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作することができないと仮定すると、直列同調式出力ネットワークが共振時でのみ低イン
ピーダンスであるため、こうした不整合に伴う過剰の出力電流が防止される。
【００７９】
出力信号のパルス駆動は、所定のパルス長およびパルス繰り返し率によって単純にパルス
変調することを含む多くの方法で実施される可能性がある。ここで述べる代替の発生器の
動作モードでは、出力は、処置の開始からの初期期間中だけパルス駆動され、出力信号は
、その後、すなわち、一般に、気化およびアーク放電が達成され、負荷インピーダンスが
上側の範囲にある時の、連続波（ＣＷ）信号である。初期期間の継続時間は、固定される
か、または、負荷インピーダンスを監視し、インピーダンスが所定の値を超える時に初期
期間を終了させることによって確定されてもよい。この実施形態では、初期期間の継続時
間およびパルスの長さと周波数は、供給レール５８上の供給レール電圧によって測定され
た送出エネルギーに応答して動的に可変である。先に説明したように、出力段４４Ｂが、
電荷リザーバ、ここでは、キャパシタンス４７ｍＦのキャパシタ６０などの大きなキャパ
シタンスから電流を引き出すことを可能にすることによってのみ、高い瞬時電力レベルが
達成される。電荷がキャパシタ６０から引き出されるため、供給レール電圧が降下する。
パルスとパルスの間で、供給レール電圧が再び上昇する。したがって、供給電圧レベルと
電圧検知回路６２で設定された１つまたは複数の閾値の間の関係に従って、信号ライン８
８に沿ってＲＦ信号の電力ドライバ４４Ａに対する通過の許可と防止を交互に行うための
ゲート６４を使用することによって、発生器の出力がパルス駆動されて、所定の平均電力
限度内で動作しながら、最大ピーク送出電力が達成される可能性がある。電力消費とＤＣ
供給電圧のこの均衡は、供給レール電圧が、最大閾値気化電圧（たとえば、３４０Ｖｒｍ
ｓ）を達成するのに十分である時にＲＦ出力段が作動し、より低い閾値に達した時にＲＦ
出力段がオフされるように、電圧閾値を設定することによって達成される。より低い閾値
は、所与の平均電力レベルについて、パルス当たりの最大エネルギーおよび繰り返し率を
規定する。先に言及した初期期間は、負荷インピーダンスが増加し、供給レール電圧は１
つまたは複数のスイッチング閾値を超えたままであるように、電極が、「点弧」した時、
換言すれば、気化およびアーク放電が始まった時に終了する。こうして、電極表面が許容
不可能なほど腐食することなく、２０オームもの小さなインピーダンスでの電極の周囲の
導電性液体の気化を達成することが可能である。
［その他］
　本発明は、一実施の形態において、次に示す論理の構成を採ることができる。
　（１）組織を切断するか気化させるための電気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力
を供給する電気外科手術用発生器であって、
　少なくとも１つのＲＦ電力デバイスと、
　ＲＦ電力を前記器具に送出するための少なくとも１対の出力ラインと、
　前記ＲＦ電力デバイスと前記１対の出力ラインとの間に結合した直列共振出力ネットワ
ークとを有するＲＦ出力段を備え、
　前記出力ラインにおける前記出力段の出力インピーダンスは２００／√Ｐオーム未満で
あり、Ｐはワット単位の発生器の最大連続ＲＦ出力電力であり、
　出力電流過負荷を示す所定の電気的条件に応答して、前記出力ネットワークに供給され
る前記ＲＦ電力を実質的に遮断するための保護回路をさらに備える電気外科手術用発生器
。
　（２）前記出力ラインの両端における短絡の適用に応答する保護回路をさらに備え、前
記直列共振出力ネットワークは、前記短絡が適用される時の前記出力ラインにおける出力
電流の上昇率が、（√Ｐ）／４アンペア／マイクロ秒未満であるようになっている、（１
）に記載の発生器。
　（３）前記出力ラインの両端における短絡の適用に応答する保護回路をさらに備え、前
記保護回路は、前記ＲＦ電力デバイスを通過する電流が、前記短絡の結果として定格最大
電流まで上昇する前に前記ＲＦ電力デバイスをディセーブルするのに十分に高速に、前記
短絡に応答する、（１）に記載の発生器。
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　（４）前記電力デバイスは、前記出力ラインに対する前記短絡の適用に応答してディセ
ーブルされ、該ディセーブルすることは、前記送出されたＲＦ電力の３ＲＦサイクル未満
に対応する期間内で起こる、（３）に記載の発生器。
　（５）前記所定の電気的条件は、所定のレベルを超える出力段の瞬時電流を示し、前記
保護回路の応答速度は、前記瞬時電流が前記レベルを超えるＲＦサイクル内で前記条件が
検出されるようになっている、（１）～（４）のいずれかに記載の発生器。
　（６）前記ＲＦ出力段に結合した電源段であって、１つまたは複数の前記電力デバイス
に電力を供給するための電荷蓄積素子と、該電荷蓄積素子によって前記ＲＦ出力段に供給
される電圧を検知するように構成される電圧検知回路とを含む、電源段をさらに備え、
　１つまたは複数の前記電力デバイスをパルス駆動するための、前記電圧検知回路に結合
したパルス駆動回路であって、前記電圧検知回路および前記パルス駆動回路の構成は、前
記パルスのタイミングが前記検知された電圧に応答して制御されるようになっている、（
１）～（５）のいずれかに記載の発生器。
　（７）前記電圧検知回路および前記パルス駆動回路は、前記検知された電圧が所定のレ
ベル未満に低下すると、１つまたは複数の前記電力デバイスにより送出されるＲＦエネル
ギーの個々のパルスを終了するように構成される、（６）に記載の発生器。
　（８）前記所定のレベルは、前記電圧が５パーセント～２０パーセントの所定のパーセ
ンテージの値だけ低下すると、前記パルスの終了が起こるように設定される、（７）に記
載の発生器。
　（９）前記所定のレベルは、前記出力ラインで送出されたピークＲＦ電圧が、前記パル
スそれぞれについて、その開始値未満の２５Ｖ～１００Ｖの値に低下した時に、パルスの
終了が起こるように設定されている、（６）または（７）に記載の発生器。
　（１０）前記電源段および前記パルス駆動回路は、前記出力端子でパルス状ＲＦ出力信
号を生成するように構成され、前記信号は、少なくとも１Ａのピーク電流、少なくとも３
００Ｖの同時ピーク電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レート、および１００μｓ～５ｍｓの
パルス長を有する、（６）～（９）のいずれかに記載の発生器。
　（１１）前記パルス長は０．５ｍｓ～５ｍｓである、（１０）に記載の発生器。
　（１２）前記パルスデューティサイクルは１％～２０％である、（１０）または（１１
）に記載の発生器。
　（１３）前記電源段および前記パルス駆動回路は、前記出力端子においてパルス状ＲＦ
出力信号を生成するように構成され、前記信号は、前記パルス長全体にわたって少なくと
も３００Ｖのピーク電圧を有する、（１０）～（１２）のいずれかに記載の発生器。
　（１４）前記電源段および前記パルス駆動回路は、初期期間において、前記出力端子で
パルス状ｒ．ｆ．出力信号を生成するように構成され、前記信号は、少なくとも１Ａのピ
ーク電流、少なくとも３００Ｖの同時ピーク電圧、５Ｈｚ～２ｋＨｚの変調レート、およ
び１００μｓ～５ｍｓのパルス長を有し、その後の期間において、前記出力端子で定電力
ｒ．ｆ．出力信号を生成するように構成される、（１０）～（１３）のいずれかに記載の
発生器。
　（１５）水分を含む場での電気外科手術において組織を切断するか気化させるための電
気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給するためのものであり、前記出力ライン
における前記出力段の出力インピーダンスは１０オーム未満である、（１）～（１４）の
いずれかに記載の発生器。
　（１６）水分の無い場での電気外科手術において組織を切断するか気化させるための電
気外科手術器具に無線周波数（ＲＦ）電力を供給するためのものであり、前記出力ライン
における前記出力段の出力インピーダンスは５０オーム未満である、（１）～（１４）の
いずれかに記載の発生器。
【図面の簡単な説明】
【００８０】
【図１】本発明による発生器、および、バイポーラ電気外科手術器具を含む電気外科手術
システムを示す全体図である。
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【図２Ａ】図１に示すバイポーラ器具の一部を形成するループ電極アセンブリの側面図で
ある。
【図２Ｂ】図１に示すバイポーラ器具の一部を形成するループ電極アセンブリの斜視図で
ある。
【図３】発生器の主要な部品を示すブロック図である。
【図４】発生器の一部を形成するＲＦ出力段の簡略回路図である。
【図５】図１の発生器についての例示的な負荷曲線である。
【図６】ＲＦ出力段のより詳細な回路図である。
【図７】本発明による代替の電気外科手術用発生器のブロック図である。
【図８】代替の発生器の共振出力ネットワークの回路図である。
【図９】図７の発生器の負荷曲線である。

【図１】 【図２Ａ】

【図２Ｂ】
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【図５】 【図６】
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【図９】
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