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(57)【要約】
　外科用ヘラは、その対向側に第１（１４）および第２
（１６）の導電層を有する第１の誘電体材料（１２）の
シートから形成される、マイクロ波エネルギを搬送する
ための平面伝送線（１０）を有する。外科用ヘラは、平
面伝送線（１０）にマイクロ波エネルギを送達するため
の同軸ケーブル（２０）も有する。同軸ケーブルは、内
側導電体（２２）と、内側導電体（２２）と同軸の外側
導電体（２４）と、内側（２２）導電体と外側（２４）
導電体とを分離する第２の誘電体材料（２６）とを有す
る。内側（２２）導電体および外側（２４）導電体は、
第２の誘電体（２６）を越えて延在して伝送線（１０）
の対向面に重なり、それぞれ第１（１４）の導電層およ
び第２（１６）の導電層に電気的に接する。第１（１４
）および第２（１６）の導電層の幅は、伝送線（１０）
と同軸ケーブル（２０）との間のインピーダンス整合を
作り出すように選択される。
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　外科用ヘラであって、
　対向面に第１および第２の導電層を有する第１の誘電体材料のシートから形成される、
マイクロ波エネルギを搬送するための平面伝送線を備え、第１の誘電体材料の前記シート
は、
　　５ｍｍ以下の実質的に均一な幅寸法と、
　　２ｍｍ以下の実質的に均一な厚み寸法と、
　　前記幅寸法よりも大きい実質的に均一な長さ寸法とを有し、さらに
　前記平面伝送線にマイクロ波エネルギを送達するための、外径が３ｍｍ以下の同軸ケー
ブルを備え、前記同軸ケーブルは、内側導電体と、前記内側導電体と同軸の外側導電体と
、前記外側導電体と前記内側導電体とを分離する第２の誘電体材料とを備え、前記平面伝
送線は接続界面で前記導電ケーブルに長さ方向に接続され、さらに
　前記接続界面の上方に装着される保護スリーブを備え、
　第１の誘電体材料の前記シートの一方端は前記接続界面で前記同軸ケーブルの端に当接
し、
　前記内側導電体および前記外側導電体は、前記接続界面で前記第２の誘電体を越えて延
在して前記伝送線の対向面に重なりかつ前記第１の導電層および第２の導電層にそれぞれ
電気的に接し、
　前記第１の導電層は、前記第１の導電層から前記外側導電体を電気的に絶縁するように
前記同軸ケーブルに当接する前記伝送線の端から間隔を空けられ、
　前記第１および第２の導電層の前記幅は、前記伝送線と前記同軸ケーブルとの間のイン
ピーダンス整合を作り出すように選択される、外科用ヘラ。
【請求項２】
　第１の誘電体材料の前記シートの前記実質的に均一な厚み寸法は１ｍｍ以下、好ましく
は０．７ｍｍ未満である、請求項１に記載の外科用ヘラ。
【請求項３】
　第１の誘電体材料の前記シートの前記実質的に均一な幅寸法は３ｍｍ以下である、請求
項１または２に記載の外科用ヘラ。
【請求項４】
　前記内側導電体は、その接触領域に、前記第１の導電層に合う接触面を有する、請求項
１から３のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項５】
　前記外側導電体は、その接触領域に、前記第２の導電層に合う接触面を有する、請求項
１から４のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項６】
　前記スリーブは前記同軸ケーブルおよび／または前記伝送線に接着される、請求項１か
ら５のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項７】
　前記スリーブはプラスチック製である、請求項１から６のいずれかに記載の外科用ヘラ
。
【請求項８】
　前記スリーブの外径は、内視鏡器具チャネル中での滑り嵌めを可能にするようにサイズ
決めされる、請求項１から７のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項９】
　前記第１の導電層は、前記同軸ケーブルと当接する端と反対の前記伝送線の端に一致す
る端縁を含む、請求項１から８のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項１０】
　前記第２の導電層は、前記同軸ケーブルと当接する端と反対の前記伝送線の端に一致す
る端縁を含む、請求項１から９のいずれかに記載の外科用ヘラ。
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【請求項１１】
　第１および／または第２の導電層の前記幅は第１の誘電体材料の前記シートの前記幅よ
りも小さい、請求項１から１０のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項１２】
　前記第１および／または第２の導電層は第１の誘電体材料の前記シート上の中央に装着
される、請求項１１に記載の外科用ヘラ。
【請求項１３】
　前記第１の導電層は、前記同軸ケーブルと当接する第１の誘電体材料のシートの前記端
から少なくとも０．５ｍｍ間隔を空けられる端縁を有する、請求項１から１２のいずれか
に記載の外科用ヘラ。
【請求項１４】
　前記伝送線の前記長さ寸法は前記マイクロ波エネルギの波長の１／４または３／４であ
る、請求項１から１３のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項１５】
　前記マイクロ波エネルギの周波数は２．４５、５．８、または１４．５ＧＨｚである、
請求項１から１４のいずれかに記載の外科用ヘラ。
【請求項１６】
　内視鏡器具チャネル内を進むようにサイズ決めされる、請求項１から１５のいずれかに
記載の外科用ヘラ。
【請求項１７】
　前記接続界面で第１の誘電体材料の前記シートに接しない前記同軸ケーブルの端面の部
分は前記接続界面から外向きに離れる方に先細になる、請求項１から１６のいずれかに記
載の外科用ヘラ。
【請求項１８】
　外科用器具であって、
　その第１の端から離れる方に延在する平らなパドルと同軸ケーブルとを備える外科用ヘ
ラを備え、前記パドルは前記同軸ケーブルに接続される平面マイクロ波伝達構造を含有し
、前記平面マイクロ波伝達構造は、対向面上に第１および第２の導電層を有する第１の誘
電体材料のシートから形成され、かつ前記第１の端から離れる方に延在してマイクロ波放
射場がその側から放出されるようにする前記パドルの側に沿って開いており、さらに
　内視鏡と、
　前記内視鏡の器具チャネルを通って走るように配置される前記同軸ケーブルを介して前
記ヘラにマイクロ波エネルギを送達するように接続されるマイクロ波発生器とを備える、
外科用器具。
【請求項１９】
　前記外科用ヘラは請求項１から１７のいずれか１項に記載の外科用ヘラであり、前記外
科用ヘラの前記保護スリーブは前記平面伝送線がそこから突出するように前記器具チャネ
ルの遠端に固着される、請求項１８に記載の外科用器具。
【請求項２０】
　前記ヘラにＲＦエネルギを送達して、前記第１の導電層と前記第２の導電層との間にＲ
Ｆ切断部分を形成するように接続される無線周波数（ＲＦ）エネルギ源を含む、請求項１
８または１９に記載の外科用器具。
【請求項２１】
　前記同軸ケーブルと前記マイクロ波発生器とＲＦエネルギ源との間に接続される信号結
合器を備え、前記信号結合器は、
　マイクロ波エネルギとＲＦエネルギとの両者を前記外科用ヘラに伝送できるようにし、
　前記マイクロ波エネルギが前記ＲＦエネルギ源に入るのを防止し、かつ
　前記ＲＦエネルギが前記マイクロ波発生器に入るのを防止する、ように配置される、請
求項２０に記載の外科用器具。
【請求項２２】
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　前記マイクロ波発生器およびＲＦエネルギ源は単一の構成要素中で組合される、請求項
２０に記載の外科用器具。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　発明の分野
　発明は、生物組織を処置するためにマイクロ波放射を用いる外科用アンテナ構造に関す
る。たとえば、発明は、標準的な外科用内視鏡の器具チャネルを通した挿入に好適となる
ようにサイズ決めされるアンテナに適用されてもよい。
【背景技術】
【０００２】
　発明の背景
　ある周波数で、マイクロ波エネルギは生物組織の制御された剥離を生じることができる
。たとえば、周波数が１４から１５ＧＨｚの間のマイクロ波エネルギは、生物組織への浸
透深さが比較的限られており、このことは剥離の制御には有利である。
【０００３】
　ＷＯ２００４／０４７６５９およびＷＯ２００５／１１５２３５は、マイクロ波放射を
用いて、生物組織を制御可能に剥離することと、組織の種類および／または状態について
の情報を測定することとの両者を行なう装置および方法を開示する。これらの文献は、エ
ネルギ源と組織との間の動的インピーダンス整合を行なうという利点を開示する。
【０００４】
　ＷＯ２００８／０４４０００は、以上言及された剥離装置とともに用いるのに好適な放
射メスを開示する。メスは、メスの刃先（すなわち刃）に沿って実質的に均一なマイクロ
波放射場を発するように配置されるアンテナを備える。発せられたマイクロ波放射は、切
断の間に生物組織を焼灼することができ、このことは、肝臓などの、血管がびっしり張り
巡らされた器官に対して行なわれる侵襲性外科手術を容易にする。
【発明の概要】
【発明が解決しようとする課題】
【０００５】
　発明の要約
　最も一般的に、本発明は、その端縁（側および／もしくは端）または面（上および／も
しくは底）のうち１つ以上からマイクロ波エネルギを放射できるようにする外科用ヘラの
ための特定の構成を提案する。特に、構成は、生物組織に接した際の当該組織へのエネル
ギの効率的な転送と、対象でない組織構造、すなわち健常な組織構造、において、または
空気中においてはエネルギの効率的な分離（すなわち自由空間への放射の防止）とを確実
にするように配置される。
【０００６】
　ヘラは、ＷＯ２００８／０４４０００に開示されるメスとは異なる種類の外科用具であ
る。ヘラは、典型的に、柄から離れる方に延在する平らなパドルを特徴とする。発明では
、パドルの前方端縁（すなわち柄と反対側の端縁）を丸めて（すなわち鈍らせて）、たと
えば好適な孔を通した体内へのヘラの安全な挿入を容易にする。放射側端縁は、ヘラがそ
の目的部位に達した際に組織を剥離し、ならびに／または組織の切断および同時封止を補
助するのに用いられてもよい。
【０００７】
　本明細書中で、マイクロ波エネルギは５００ＭＨｚから１００ＧＨｚの間の周波数を有
してもよい。たとえば、ヘラは、９００ＭＨｚから１．５ＧＨｚ、２．２ＧＨｚから２．
４５ＧＨｚ、５．７２５ＧＨｚから５．８７５ＧＨｚ、１４ＧＨｚから１５ＧＨｚ、およ
び２４ＧＨｚから２４．２５ＧＨｚの周波数帯のうち任意の１つ以上のマイクロ波放射を
発してもよい。２．４５ＧＨｚ、５．８ＧＨｚ、または１４．５ＧＨｚのスポット周波数
が好ましいかもしれない。
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【課題を解決するための手段】
【０００８】
　このように、発明に従うと、外科用ヘラであって、その対向面上に第１および第２の導
電層を有する第１の誘電体材料のシートから形成され、マイクロ波エネルギを搬送するた
めの平面伝送線を備え、第１の誘電体材料のシートは、５ｍｍ以下の実質的に均一な幅寸
法と、２ｍｍ以下の実質的に均一な厚み寸法と、幅寸法よりも大きい実質的に均一な長さ
寸法とを有し、さらに外科用ヘラは、平面伝送線にマイクロ波エネルギを送達するための
、外径が３ｍｍ以下の同軸ケーブルを備え、同軸ケーブルは、内側導電体と、内側導電体
と同軸の外側導電体と、外側導電体と内側導電体とを分離する第２の誘電体材料とを備え
、平面伝送線は接続界面で同軸ケーブルに長さ方向に接続され、さらに外科用ヘラは、接
続界面の上方に装着される保護スリーブを備え、第１の誘電体材料のシートの一方端は接
続界面で同軸ケーブルの端に当接し、内側および外側導電体は接続界面において第２の誘
電体を越えて延在して伝送線の対向面と重なりかつそれぞれ第１の導電層および第２の導
電層に電気的に接し、第１の導電層は、第１の導電層から外側導電体を電気的に絶縁する
ように同軸ケーブルに当接する伝送線の端から間隔を空けられ、第１および第２の導電層
の幅は伝送線と同軸ケーブルとの間のインピーダンス整合を作り出すように選択される、
外科用ヘラが提供され得る。
【０００９】
　本明細書中に述べるヘラ構成は、それぞれ空気および生物組織に接すると、同軸給電線
と端放射セクションとの間に所望の挿入損失を与えてもよい一方で、ヘラの端縁の所望の
反射損失性も与えてもよい。より詳細には、構造に沿った挿入損失は対象の周波数で０．
２ｄＢ未満であってもよく、反射損失は－３ｄＢ未満（それよりも負）、好ましくは－１
０ｄＢ未満であってもよい。これらの性質は同軸ケーブルと伝送線ヘラ構造との間の十分
に整合する接合部も示してもよく、これによりマイクロ波パワーがヘラの中に効率的に発
射される。同様に、ヘラの端縁が空気または対象でない生物組織に露出されると、反射損
失は実質的に０であり得る（すなわち自由空間または所望されない組織の中に放射される
パワーはほとんどない）一方で、所望の生物組織に接すると反射損失は－３ｄＢ未満（そ
れよりも負）、好ましくは－１０ｄＢ未満であってもよい（すなわちヘラのパワーの大部
分が組織に転送される）。ヘラの遠端および両側端縁はこの効果を呈してもよい。すなわ
ち、マイクロ波エネルギは遠端および側方端縁の各々から組織の中に放射されてもよい。
【００１０】
　第１の誘電体材料のシートの実質的に均一な厚み寸法は、１ｍｍ以下、好ましくは０．
７ｍｍ未満、たとえば０．６１ｍｍであってもよい。誘電体材料の厚みは、伝送線のイン
ピーダンスおよびその電気的長さに影響を及ぼす。
【００１１】
　より厚みが小さい線を有するヘラの端からのパワー吸収は誘電体材料の中央とは反対で
ある一方で、より分厚い線についてはパワーは導電層の近くに集中する。前者の構成が好
ましいであろう。
【００１２】
　材料の厚みがより小さいと、第１および第２の導電層の幅が小さくなって、所与のイン
ピーダンスを達成し得る。このことは機器の幅の全体的な縮小を可能にすることができる
。たとえば、第１の誘電体材料のシートの実質的に均一な幅寸法は３ｍｍ以下であっても
よい。この幅寸法により、伝送線が、たとえば最小限の侵襲性外科手術で用いるための、
内視鏡の器具チャネル下方に嵌まることができるようになり得る。幅が３ｍｍよりも大き
いヘラを経管腔的内視鏡手術（ＮＯＴＥＳ）で依然として用いてもよく、これにより器具
は体内の自然孔を通って導入される。
【００１３】
　厚みがより小さい誘電体材料および幅がより小さい導電層を用いることにより、マイク
ロ波エネルギが生物組織内により深く浸透することができるようになり得る。
【００１４】
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　平面伝送線は、同軸ケーブルの内側導電体と外側導電体との間に挟まれてもよい。内側
導電体および外側導電体は、それらのそれぞれの導電層の表面輪郭に合うように配置され
てもよい。たとえば、内側および／または外側導電体の突出部は、それぞれの導電層と合
う接触面を作り出すように削られてもよい。これに代えて、編組導体を同軸ケーブルに用
いる場合、コンタクトは、ケーブルをそのそれぞれの導電層上に広げることによって作ら
れてもよい。内側導電体の突出部は、第１の導電層の上に嵌まるように曲げられてもよい
。
【００１５】
　保護スリーブは、主に、同軸ケーブルと伝送線との間の接合部を支持して（ヘラ構造）
、たとえば機器が内視鏡内で動かされた際に構造的完全性を与えたり、ヘラが外科手術で
用いられる際、すなわち体内で操作される際に必要な剛性を与えたりするためのものであ
ってもよい。スリーブは、たとえば糊、はんだなどを用いて同軸ケーブルおよび／または
伝送線に接着されてもよい。スリーブは、たとえば、ポリプロピレン、ナイロン、ポリテ
ンなどのプラスチック製であってもよい。スリーブは、内視鏡器具チャネル中での滑り嵌
めを可能にするようにサイズ決めされる外径を有してもよい。たとえば、スリーブの外径
は３．１ｍｍであってもよく、その厚みは０．２５ｍｍであってもよい。このスリーブは
、外径が２．２ｍｍの同軸ケーブルおよび幅が２．６ｍｍの伝送線とともに用いられても
よい。
【００１６】
　ヘラがエネルギをスリーブに結合するのを防止するため、伝送線の長さ寸法はマイクロ
波エネルギの４分の１波長の奇数倍（たとえば、波長の４分の１もしくは４分の３、また
は動作周波数の４分の１波長の任意の奇数倍数）であってもよい。スリーブ自体は長さが
２０ｍｍまでであってもよい。
【００１７】
　スリーブは、マイクロ波エネルギが同軸ケーブルと伝送線ヘラとの間の接合部にある組
織中へ外向きに放射しないようにもしてもよい。この接合部での高い割合のパワーが組織
の中に結合されたり、または所望されない加熱効果を生成したりもしくは内視鏡の器具チ
ャネルを損傷させたりすることは望まれないであろう。
【００１８】
　第１の導電層は、当接端縁における絶縁間隔取りを除き、第１の誘電体材料のシートの
一方表面全てを覆ってもよい。しかしながら、いくつかの実施形態では、第１の導電層の
幅は第１の誘電体材料のシートの幅より小さくてもよい。しかしながら、これらの実施形
態ですら、第１の導電層が、同軸ケーブルと当接する端とは反対の伝送線の端と一致する
端縁を含むことが好ましい。換言すると、第１の導電層は第１の誘電体材料のシートのち
ょうど端縁まで延在する。
【００１９】
　第２の導電層は、第１の誘電体材料のシートの一方表面全てを覆ってもよい。しかしな
がら、第１の導電層と同様に、その幅は第１の誘電体材料のシートの幅より小さくてもよ
い。また、第１の導電層と同様に、第２の導電層が、同軸ケーブルと当接する端とは反対
の伝送線の端と一致する端縁を含むことが好ましい。
【００２０】
　第１および／または第２の導電層の幅が第１の誘電体材料のシートの幅よりも小さい場
合、第１および／または第２の導電層は第１の誘電体材料のシート上に中央に装着される
。
【００２１】
　以上言及したように、第１の導電層は、これが同軸ケーブルと当接する誘電体材料のシ
ートの端から間隔を空けられる。この間隔取りの一次的な目的は、同軸ケーブルの内側導
電体と外側導電体との間の短絡を防止することであってもよい。間隔取りは、同軸ケーブ
ルと当接する第１の誘電体材料のシートの端から間隔を空けられる、第１の導電層の端縁
との空隙として現われてもよい。空隙は、長さ方向に少なくとも０．５ｍｍだけ延在して
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もよい。第１の誘電体材料は空隙中で露出していてもよい。空隙の二次的な目的は、特定
的な組織インピーダンスにヘラを「同調させる」ことであるかもしれない。長さ方向に空
隙の大きさを変えることにより、特定の種類の組織中へのヘラの反射損失性も変わり得る
。マイクロ波シミュレーションツールを用いて空隙の大きさを最適化して、ヘラが特定の
種類の組織に好適になるようにしてもよい。空隙は同軸ケーブルとの接合部における挿入
損失を最小限にするようにも最適化されてもよい。
【００２２】
　厚みが小さくされた伝送線の１つの結果は、接触界面の同軸ケーブルの端面の部分が第
１の誘電体材料のシートに接しないことである。好ましい実施形態では、同軸ケーブルの
この部分は接合部から離れる方に先細になるように配置される。すなわち、同軸ケーブル
の露出した端面は接合部から離れる方に傾斜する。
【００２３】
　第１の誘電体材料は、熱伝導率が高く、かつ温度上昇に伴う誘電率の変化が少ない低損
失セラミック充填ＰＴＦＥであるTaconicによって生産された、Taconic TRF-41高性能ラ
ミネートであってもよい。
【００２４】
　同軸ケーブルは、Micro-Coax製のUT 85C-LLモデルなどの５０Ω同軸ケーブル、または
同様のサイズの任意の他の同軸ケーブルであってもよい。すなわち、GoreまたはHuber & 
Suhnerによって生産される同様のケーブルアセンブリも、単線導体よりもむしろ編組内側
導電体および外側導電体とともに用いることができる。ケーブルアセンブリを選ぶ際、マ
イクロ波エネルギの周波数で最も低いパワー損失を呈するものに注意を払うべきである。
なぜなら、体の中のケーブルの長さが２ｍ以上であり得るのでケーブルの加熱を最小限に
することが望ましいからである。高い挿入損失は、発生器で利用可能なエネルギの小さな
部分しか生物組織に達しないことも暗示する。すなわち、１００Ｗの発生器を用いるシス
テム、６ｄＢの挿入損失を有するマイクロ波ケーブルアセンブリ、および３ｄＢの挿入損
失を有するヘラ構造は、対象の生物組織構造の中に１２．５Ｗのマイクロ波パワーしか送
達しない。
【００２５】
　使用の際、ヘラは、ポリープの茎の中に押込むのに好適な刃として働き得る複数の端縁
（平面伝送線の端縁）を設ける。これがなされると、反射損失は－１０ｄＢ程度であり得
る（すなわち、組織に送達されるエネルギの９０％であり、これは組織の剥離を容易にし
、切断および焼灼を達成し得る。
【００２６】
　以上論じたヘラは、それと一体化されるＲＦ切断部分を有してもよい。ＲＦ切断部分は
、能動導電体と帰還導電体（または電極）とが互いに非常に近接していることを利用して
もよい。このように、優先的な帰還経路がこの態様で設定されて、２つの電極間に存在す
る高導電性の液体、すなわち塩水、または遠隔の帰還パッドの必要性なく、局所的組織切
断作用が生じ得るようになり得る。この特定の事例では、連続波（５００ｋＨｚＣＷ形式
）で送達される、たとえば２００－４００Ｖピーク・トゥ・ピークの、組織の切断に好適
なＲＦエネルギが構造に結合されて、マイクロ波剥離エネルギと合成されてもよい。ＲＦ
切断部分はこのように、伝送線に結合される（たとえば、周波数が１００ｋＨｚと５００
ｋＨｚとの間のエネルギを送達することができる）ＲＦ電圧源と、高周波マイクロ波エネ
ルギがより低周波数のＲＦエネルギ源の中に戻らないようにする低域フィルタおよびより
低周波数のＲＦエネルギがより高周波数のマイクロ波エネルギ源に戻らないようにする低
域フィルタを含み得る信号結合器（たとえば、デュプレクサ／ダイプレクサユニット、周
波数ダイプレクサ、信号加算器など）とを備えてもよい。１つの例では、信号結合器は、
マイクロ波源とＲＦエネルギ源とが発生器で合成され、たとえば同軸ケーブル、導波管ア
センブリ、またはツイストペアなどの単一のチャネルに沿ってヘラ構造に送達されるのを
可能にするように用いられてもよい。ＲＦ切断エネルギは組織にのみ送達されてもよく、
またはマイクロ波エネルギと混合されたりもしくはこれに加えられたり、同時に送達され
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たりして混合動作モードを設定してもよい。このようにシステムを設定することによって
多数の臨床的に有用な組織効果を達成し得る。
【００２７】
　ＲＦエネルギとマイクロ波エネルギとの両者を信号結合器を介して与えることができる
場合、ヘラに送達されるエネルギの部分は、たとえば、方向性結合器などを用いてサンプ
リングされてもよい。サンプリングされたエネルギは、たとえば好適にプログラミングさ
れたマイクロコントローラなどを介してエネルギ送達プロファイルを制御するのに用いら
れてもよい。
【００２８】
　ＲＦエネルギを送達することができる特に好ましい実施形態では、第１の誘電体材料は
石英であってもよく、第１および第２の導電層は各々銅および金の層を備えてもよい。
【００２９】
　別の局面では、本明細書中の開示は、たとえば操作を容易にするように内視鏡の器具チ
ャネル中で固着可能に配置される筐体を有する外科用ヘラを提供する。筐体は、（以下で
はチューブ支持部と称される）以上で論じたスリーブであってもよい。このようにスリー
ブは、放射パドルと同軸ケーブルとの間の接合部の保護と、内視鏡の器具チャネルの遠端
でのヘラの固着との両方を行なってもよい。このように機器は、キーホールサージャリー
に特に好適であってもよいが、観血的手術でも用いられてもよい。
【００３０】
　添付の図面を参照して発明の例を以下に論じる。
【図面の簡単な説明】
【００３１】
【図１】発明の１つの実施形態に従うヘラでの使用のための伝送線の概略斜視図である。
【図２】理想的なマイクロ波エネルギ供給条件を想定した、図１に示される伝送線の空気
中への反射損失を示すグラフの図である。
【図３】円筒型の負荷に接する、図１に示される伝送線の概略斜視図である。
【図４Ａ】伝送線が負荷に触れている際の負荷の中への反射損失を示すグラフの図である
。
【図４Ｂ】伝送線が負荷の中に０．３ｍｍだけ押込まれた際の、負荷の中への反射損失を
示すグラフの図である。
【図４Ｃ】伝送線が負荷の中に０．７ｍｍだけ押込まれた際の、負荷の中への反射損失を
示すグラフの図である。
【図５Ａ】伝送線が負荷に触れている際のパワー吸収を示すシミュレーションされた側面
図および上面図の断面画像の図である。
【図５Ｂ】伝送線が負荷の中に０．３ｍｍだけ押込まれた際のパワー吸収を示すシミュレ
ーションされた側面図および上面図の断面画像の図である。
【図５Ｃ】伝送線が負荷の中に０．７ｍｍだけ押込まれた際のパワー吸収を示すシミュレ
ーションされた側面図断面画像の図である。
【図６Ａ】伝送線の側方端縁が第１の位置で負荷に接触する際のパワー吸収を示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
【図６Ｂ】伝送線の側方端縁が第２の位置で負荷に接触する際のパワー吸収を示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
【図６Ｃ】伝送線の側方端縁が第３の位置で負荷に接触する際のパワー吸収を示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
【図７Ａ】伝送線の側方端縁が第１の位置で負荷に接する際のパワーの流れを示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
【図７Ｂ】伝送線の側方端縁が第２の位置で負荷に接する際のパワーの流れを示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
【図７Ｃ】伝送線の側方端縁が第３の位置で負荷に接する際のパワーの流れを示すシミュ
レーションされた上面図断面画像の図である。
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【図８Ａ】伝送線の側方端縁が第１の位置で負荷に接する際の負荷の中への反射損失を示
すグラフの図である。
【図８Ｂ】伝送線の側方端縁が第２の位置で負荷に接する際の負荷の中への反射損失を示
すグラフの図である。
【図８Ｃ】伝送線の側方端縁が第３の位置で負荷に接する際の負荷の中への反射損失を示
すグラフの図である。
【図９Ａ】発明の実施形態に従う外科用ヘラの概略後方斜視図である。
【図９Ｂ】図９Ａに示されるヘラの概略前方斜視図である。
【図９Ｃ】図９Ａに示されるヘラの概略側面図である。
【図１０】端伝送線が負荷に接している際の外科用ヘラ中の同軸ケーブルと平面伝送線と
の間の接合部の挿入損失と反射損失とを示すグラフの図である。
【図１１】発明の別の実施形態に従うヘラでの使用のための伝送線の概略斜視図である。
【図１２】図１１の伝送線が負荷の中に押込まれた際のパワー吸収を示すシミュレーショ
ンされた側面図および上面図断面画像の図である。
【図１３】負荷に接している際の、理想的なマイクロ波エネルギ供給条件を想定した、図
１１に示される伝送線を通した挿入損失および反射損失を示すグラフの図である。
【図１４】発明の別の実施形態に従う外科用ヘラの概略前方斜視図である。
【図１５】端伝送線が負荷に接している際の、外科用ヘラ中の同軸ケーブルと平面伝送線
との間の接合部の挿入損失と反射損失とを示すグラフの図である。
【図１６】発明の別の実施形態に従う外科用ヘラの概略上面斜視図である。
【図１７】図１６に示されるヘラの概略底面斜視図である。
【発明を実施するための形態】
【００３２】
　詳細な説明；さらなるオプションおよび優先例
　以下の考察はポリープの茎を剥離するのに用いるためのヘラを記載する。５．８ＧＨｚ
の周波数で用いるための第１の構成を詳細に説明する。１４．５ＧＨｚでの動作のための
同様の設計も簡単に説明する。最後に、完全な実施形態を論じる。
【００３３】
　５．８ＧＨｚ実施形態
　図１は、頂面上の上側導電層１４と底面上の下側導電層１６とを有する第１の誘電体材
料１２のブロックを備える平面伝送線１０を示す。第１の誘電体材料用に選ばれる材料は
Taconic TRF-41であった。これはＲＦ－４１のわずかにより低損失のものであり、これは
ＦＲ－４（より低い周波数用の標準的ＰＣＢ材料）に対する低損失代替物として記載され
る。ＲＦ－４１は、１０ＧＨｚで誘電率が４．１で損失正接が０．００３８である。周波
数にわたって安定した誘電率および損失を有することが要求される。ＴＲＦ－４１は誘電
率が４．１で損失正接が０．００３５である。これらの値はシミュレーションで用いられ
た。５．８ＧＨｚで、ＴＲＦ－４１の波長は２５．４ｍｍである。
【００３４】
　初期のシミュレーションは、導電層１４、１６を作るように、頂面および底面上が０．
０１８ｍｍの銅で被覆された、長さ１２．７ｍｍ（波長の半分）、幅３ｍｍ、厚み１ｍｍ
のＴＲＦ－４１のスラブのものであった。銅はＴＲＦ－４１データシートから取られた標
準的厚みである。標準的な誘電体厚みを以下に示す。１ｍｍの厚みと１．０２ｍｍとの間
の差はこの出願の文脈では無意味である。
【００３５】
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【表１】

【００３６】
　金属被覆誘電体は、２つの金属プレート同士の間でハイブリッドモードで波を伝播する
ことができる伝送線を形成する。エネルギは誘電体中に大きく集中される。
【００３７】
　第１のシミュレーションでは、理想的な条件下で、伝送線の一方端の中へ（５．８ＧＨ
ｚの）基本モードが発射された。
【００３８】
　伝送線のインピーダンスは４８Ωであり、図２に示される空気中への反射損失は－０．
１２ｄＢである。これは非常に良好である。というのもこのことは、ヘラがどの物体にも
触れていなければ漏れ出すパワーがほとんどない（３％未満）ことを意味するからである
。
【００３９】
　ヘラがポリープの中にどのように十分にパワーを送達するかを判定するため、直径が２
ｍｍの円筒型負荷がモデリングされた。負荷は十分に長かったので、端効果は大きくなく
、実際、パワー吸収はヘラの端近くに集中し、そのため負荷の長さは実質的には重要でな
いことがわかるかもしれない。図３は、負荷１８に当接する伝送線１０を示す。
【００４０】
　負荷１８には誘電率２７．２２２および損失正接１４．４４８が与えられた。これらは
単に推定値であり、推定値がこれらから大きく異なる場合にはより正確なパラメータ値で
テストを繰返さなければならない。
【００４１】
　負荷がヘラの端にちょうど触れている場合の反射損失は４．７５ｄＢである。すなわち
、図４Ａに示されるようにパワーの約３分の１が反射される。ヘラが０．３ｍｍおよび０
．７ｍｍだけわずかに負荷の中に押込まれる場合、反射損失は、それぞれ図４Ｂおよび図
４Ｃに示されるようにそれぞれ９．８および１１．３ｄＢに改善する。
【００４２】
　各々の場合の負荷中のパワーの吸収のパターンを図５Ａから図５Ｃに示す。すべての３
つについて、側方から見た中心断面が各々毎に示され、初めの２つについては頂側導電体
に近い（またはその中の）平面での上からの断面を示す。側面図はパワー吸収が導電層近
くで起こることを示す。
【００４３】
　シミュレーションは、負荷が、ヘラの側面に、エネルギ発射平面と反対の端から異なる
距離（１．７ｍｍ、３．７ｍｍ、５．７ｍｍ、および９．７ｍｍ）に置かれて、行なわれ
た。図６Ａから図６Ｃに負荷の位置を示す。パワーは図面の右手側からヘラに供給される
。図６Ａから図６Ｃは上からの断面で見た、各々の場合のパワー吸収を示す。図７Ａから
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図７Ｃは同じ断面図についてのパワーの流れを示す。図８Ａから図８Ｃは、各々の状況に
ついての反射損失を示すグラフである。反射損失は負荷がヘラの遠端の近くにある場合に
最適であり、負荷が４分の１波長よりも大きく戻るまで負荷が後方に移動するにつれて悪
化し、その際に反射損失が再び向上する。
【００４４】
　負荷がヘラの端にある場合にそうであるように、パワー結合はヘラが負荷にちょうど触
れている際はあまり強くない。３ｄＢの反射損失は、入射するパワーの半分しか吸収され
ず、他方の半分が発生器に戻ってしまうことを意味し、給電およびケーブルにおけるより
わずかな何らかの損失である。
【００４５】
　図９Ａから図９Ｃは伝送線１０についての異なる方向からの給電配置を示す。ヘラは、
５０Ω同軸ケーブル２０を用いて端給電可能である。モデリングされる同軸ケーブルはUT
 85C-LL（Micro-Coax）である。同軸ケーブルは、内側導電体２２と、外側導電体２４と
、内側導電体２２と外側導電体２４とを分離する誘電体材料２６とを備える。同軸導電体
２０の遠端で、内側および外側導電体２２、２４は、誘電体材料２６から離れる方に延在
する突出部分２８、３０を有する。伝送線１０は突出部分２８、３０の間に挟まれるので
、その近端は同軸ケーブルの遠端に当接する。内側導電体の突出部分３０は上側導電層１
４に接するように配置され、外側導電体の突出部分２８は下側導電層１６に接するように
配置される。この種類の接合は標準的な編組同軸ケーブルについて容易になすことができ
る。接合部位における外側導電体の形状のわずかなずれは挿入損失に対してあまり差を生
じるべきではない。編組導体では、底部接合箇所をより広げることができ、これは有利で
あり得る。中央導電体は削られるよりもむしろ頂側導電体の上に嵌まるように曲げること
ができる。
【００４６】
　空隙３２が上側導電層の近位端縁と同軸ケーブルの遠端との間に設けられて内側導電体
と外側導電体との間の短絡を防止する。
【００４７】
　ヘラが負荷に触れている際のこの接合配置の反射損失および挿入損失を図１０に示す。
反射損失は－２０ｄＢよりも良好であり、挿入損失は－０．２４ｄＢであり、その両者と
も優れている。同軸ケーブルからの給電は、この周波数では、著しい損失をまったく導入
しない。
【００４８】
　すべてのこれまでの図面は１または１．０２ｍｍの厚みのヘラについての結果を示す。
　図１１は、厚みが０．６ｍｍであることを除いて図１と同様の伝送線を示す。ヘラの厚
みが小さくなると、インピーダンスを５０Ω近くに保ちながらトラック幅も小さくするこ
とができる。この例での導電層の幅は誘電体材料のシートの幅よりも小さい。図１１に示
されるように、導電層の幅は頂面および底面上で２ｍｍである。この構造のインピーダン
スは４３Ωである（５０Ωとするためには、導電体トラックの幅を１．８ｍｍに小さくす
べきである）。
【００４９】
　小さくされたトラック幅（１．８ｍｍ）は魅力的である。なぜなら、これは外径が３．
１ｍｍのプラスチックチューブ（図示せず）の内側に嵌まるであろうからである。このチ
ューブはケーブルとヘラとの間の接合箇所を支持するのを助け、接合箇所後方のケーブル
およびおそらくはヘラの側面に糊付け可能である。チューブはたとえば長さが１０ｍｍま
たは２０ｍｍであり得る。チューブは、内視鏡チューブ中の良好なしかし滑り嵌めでもあ
るため、ヘラの位置を内視鏡によって積極的に制御することができる。
【００５０】
　図１２は、側方および上からの負荷中のパワー吸収を示す。このより薄いヘラからのパ
ワー吸収は、より分厚いヘラの場合にそうであるように導電体近くに集中するよりもむし
ろ、誘電体の中央と反対にあるように思われることがわかる。これはおそらく、吸収され
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たパワーのより良好な分布であり、より深くまで浸透するように思われ、これは魅力的で
ある。
【００５１】
　以上の考察は、薄い同軸ケーブルから給電されるヘラがポリープと同様の直径が２ｍｍ
の負荷に対して効果的にパワーを送達できることを実証する。厚みが０．６１ｍｍの誘電
体を１．８ｍｍのトラック幅とともに用いるべきであることが推奨される。
【００５２】
　使用において、（たとえば１００ｋＨｚから５００ｋＨｚの範囲の）より低い周波数を
同じ伝送線を介してヘラに選択的に接続可能である。より低い周波数エネルギはポリープ
の茎を切断するのを補助する。より高い周波数（すなわち５．８ＧＨｚ）のエネルギは主
に茎を凝固させて、流体（たとえば血液）の損失を防止するように働く。両方の周波数が
同時に適用されてもよい。凝固エネルギの「到達範囲」（すなわち浸透深さ）は切断エネ
ルギの到達範囲よりも（たとえば２倍）大きくなるように配置されてもよく、これにより
、切断されている組織で凝固が既に起こっている。
【００５３】
　１４．５ＧＨｚ実施形態
　５．８ＧＨｚについてのヘラに対する上述の研究に引続き、１４．５ＧＨｚで同じ設計
をテストした。同じサイズの誘電体スラブ（１ｍｍ×３ｍｍ×１２．７ｍｍ）および同軸
ケーブルを用い、接合部位で同じ外形を用いた。
【００５４】
　１２．７ｍｍの伝送線を通した損失を図１３に示す。すなわち、これは約－０．１５ｄ
Ｂであり、これはわずかなものである。両端で整合される伝送線の短い長さから予測すべ
きように、反射損失も非常に良好である。主なポイントは、１４．５ＧＨｚでは誘電体中
の伝送損失が非常に低く、この長さではパワーのうち１．５％しか吸収されないことであ
る。
【００５５】
　２ｍｍの負荷への裸の伝送線の結合もモデリングされた。反射損失は約５．４ｄＢであ
ったが、これは５．８ＧＨｚの場合よりも良好である。パワー損失密度は、５．８ＧＨｚ
の場合よりもはるかに、損失が金属端縁付近に集中することを示す。したがって、より高
い周波数で使用されると、より薄い伝送線、すなわち１ｍｍ厚みよりもむしろ０．６ｍｍ
厚み、を用いることが有利であろう。
【００５６】
　同軸ケーブルからヘラへの給電が５．８ＧＨｚの場合と同じサイズを用いてモデリング
された。しかしながら、この場合、挿入損失は－１．１５ｄＢであり、これは十分高いた
め、潜在的に懸念される。この損失は、入力パワーの２３％が接合部への途中で失われる
ことを意味する。反射損失の値はパワーの５％未満が反射し返されたようなものであった
が、同軸ケーブルおよび伝送線に約２または３％が吸収され得ることが予測されるため、
約１５％が同軸ケーブルおよびヘラの中に放出または放射されてしまい得る。このことは
望まれない加熱および照射を生じ得る。
【００５７】
　接合部のパワーの流れのシミュレーションは、同軸ケーブルの端の頂面からのパワーの
流れ、特にヘラから離れる方に放射するパワーの流れの大きな上方向の成分が存在するこ
とを示した。
【００５８】
　同軸ケーブルの端面からの放射を低減するため、図１４に図示される配置が考案され、
ここでは、同軸ケーブルの露出した端面が接合部から離れる方に先細になる。シミュレー
ションは、先細が大きくなるにつれて放射が低減することを示す。図１４は８０°の先細
を図示する。
【００５９】
　図１５は接合部での損失を示すグラフである。反射損失は約－１３ｄＢであり、これに
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よりパワーの５％が反射されるが、挿入損失が今回は－０．７ｄＢである。このことはパ
ワーの約１５％の損失に対応し、これは８％以下が放射されることを示す。
【００６０】
　このように、５．８ＧＨｚで用いられるのと同様の設計が１４．５ＧＨｚで働くであろ
う。同軸ケーブルへの十分に整合された接合部が達成可能であるが、接合箇所からの放射
を低減するには同軸ケーブルの頂部に向けて先細にすることが望ましい。５．８ＧＨｚに
ついては、負荷の中へのパワーの浸透は０．６ｍｍの厚みの伝送線についてより良好であ
ろう。
【００６１】
　しかしながら、浸透深さがより大きい、および接合箇所から同軸ケーブルへの放射がよ
り少ないという点で、５．８ＧＨｚのヘラの性能がより優れていることが予期される。さ
らに、給電ケーブル中の損失は１４．５ＧＨｚにおいてよりも５．８ＧＨｚにおいてより
小さいであろう。
【００６２】
　シミュレーションは伝送線のＴＲＦ－４１誘電体材料を用いて行なわれたが、ＲＦ－４
１も好適であり得る。
【００６３】
　完全なヘラ
　図１６および図１７は、発明に従う外科用ヘラの完全な実施形態の図を図示する。この
実施形態は、以上論じたように同軸ケーブル２０に接続される０．６ｍｍ厚の伝送線１０
を有する。共通の構成要素には同じ参照番号を付与し、再説明しない。この実施形態のヘ
ラは、２．４５ＧＨｚ、５．８ＧＨｚ、および１４．５ＧＨｚでの動作に好適である。
【００６４】
　図１６および図１７で、（便宜上半透明に示される）プラスチックチューブ支持部４０
が伝送線１０と同軸ケーブル２０との間の接合部上方に装着される。チューブ支持部４０
の内径は同軸ケーブル２０の外径よりも大きいので、チューブ支持部をケーブル上に嵌め
ることができる。装着構造４２、たとえば糊などが同軸ケーブル２０とチューブ支持部４
０との間に取付けられて、ケーブルを定位置に固着する。同様に、装着ブロック４４、４
６（たとえば糊）が伝送線１０とチューブ支持部４０との間に取付けられて、伝送線を定
位置に固着する。
【００６５】
　伝送線は、ＴＲＦ－４１（誘電率４．１および損失正接０．００３５）の０．６１ｍｍ
厚のシート１２を備える。同軸ケーブル２０の外径は約２．２ｍｍで、ピン直径が０．５
７４ｍｍである。モデルで用いられる同軸ケーブル２０は（Micro-Coaxからの）UT 85C-L
Lである。
【００６６】
　伝送線１２上の導電層１４、１６はシート１２のちょうど端まで進み、幅が２．００２
ｍｍである。シート１２は幅が２．６ｍｍである。
【００６７】
　チューブ支持部４０は、内視鏡の中で良好な滑り嵌めとなる、外径が３．１ｍｍで内径
が２．６ｍｍのポリプロピレンチューブである。これは約０．２５ｍｍの壁厚みを与える
。材料および厚みは重要ではない。ナイロンまたはポリテンまたは多数の他のプラスチッ
クを用いてもよい。伝送線の端縁は面取りされてもよく、これによりヘラはチューブの直
径の真下に定位置に着座する。
【００６８】
　チューブは伝送線１０の長さに沿って５ｍｍ入っている。同軸ケーブルとの重なりはこ
こでは５ｍｍであるが、必要なだけ長くすることができる。チューブは、曲がった内視鏡
を通るように十分に短くてもよい。チューブの主な目的はヘラを支持することであり、か
つこれを内視鏡の端にしっかりと保持することである。
【００６９】
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　装着構造４２および装着ブロック４４、４６は、対象物を定位置に保持するように働く
ほとんどいずれのものからなってもよい。というのも、それらはヘラの端縁および同軸ケ
ーブルのピンから離れていれば機器の性能に影響しないからである。
【００７０】
　上側導電層１４と同軸ケーブルとの間の空隙３２は、以上で示されたように０．５ｍｍ
である。
【００７１】
　ヘラの中心は同軸ケーブルの中心から約０．５ｍｍ（０．５３ｍｍ）だけオフセットさ
れる。外側チューブの軸はヘラの中心の約０．３ｍｍ上方にあるが、基本的に必要なのは
対象物の上方に嵌まりかつそれらをしっかりと保持することだけである。
【００７２】
　誘電体シート１２は波長の４分の１または４分の３をちょうど上回る長さ（たとえば８
ｍｍまたは２１ｍｍ）であってもよく、そのためヘラの基部の近くで定在波が支持プラス
チックチューブに強く結合することがない。
【００７３】
　内視鏡に対する固定
　以上の詳細な開示は、内視鏡の器具チャネル中の下方移動に好適にするサイズを有する
外科用ヘラ構成（放射パドルおよび同軸給電ケーブル）を参照する。使用において、これ
は、内視鏡の近端から処置部位へのヘラの挿入を可能にする。ヘラが遠端に到達すると、
たとえば操作を容易にするために、ヘラが内視鏡に固着されることが望ましい。発明の別
の局面では、チューブ支持部を用いてこの固着機能を達成することができる。チューブ支
持部はこのように、放射パドルと同軸ケーブルとの間の接合部を保護するとともに、内視
鏡の遠端にヘラを固着してもよい。
【００７４】
　この概念の１つの実施形態では、チューブ支持部は、内視鏡器具チャネル中で締まり嵌
めを提供するように径方向に拡張可能であってもよい。たとえば、チューブ支持部は形状
を変えるように配置されてもよく、またはたとえば、内視鏡に沿って送られる制御信号に
よって活性化可能な拡張部分を含んでもよい。
【００７５】
　１つの実施形態では、チューブ支持部は、印加される電圧または電流とともに形状を変
える材料、すなわち圧電材料（形状を変えるように電圧が印加される）または磁歪材料（
形状を変えるように電流が印加される）から作られてもよい。チューブ支持部は、電圧／
電流が除去されて放射構造およびマイクロ波ケーブルを内視鏡の器具チャネルから除去で
きるようになった際にその元の形状に戻ってもよい。チューブ支持部は、マイクロ波場が
材料に吸収されないことが確実になるように低損失マイクロ波材料から作られてもよい。
【００７６】
　別の実施形態では、チューブ支持部は内視鏡器具チャネルの遠端に位置する協働構造と
係合するように配置されてもよい。協働構造は、内視鏡器具チャネルの遠端の中に挿入さ
れ、これに対して固着される別のチューブであってもよい。
【００７７】
　チューブ支持部は、接合部を損傷できないことおよびマイクロ波パワーが失われないこ
とを確実にするのに必要な機械的強度および電気的性質を与えてもよく、第２のチューブ
は、放射パドルがこれを通って嵌まるがチューブ支持部とロックできるようにサイズ決め
されてもよい。ロッキング機能は、締まり嵌めによって、たとえば嵌合先細表面によって
またはチューブ支持部および第２のチューブ上のインターロッキング形成部によって助け
られて、達成されてもよい。
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