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DESCRIPCION
Método de reconstruccion de imagenes basado en modelo
Campo técnico

La presente invencion se refiere a un método de reconstruccion de imagenes basado en modelo adecuado para
usarse, por ejemplo, en la formacién de imagenes por ultrasonido. La invenciéon también se refiere a un aparato de
formacion de imagenes para llevar a cabo el método.

Antecedentes de la invencion

Las aplicaciones de formacién de imagenes de ondas de pulso, como las aplicaciones de formacion de imagenes de
ultrasonido (US), pueden usarse en varios campos técnicos. En aplicaciones médicas, se usa para ver estructuras
internas del cuerpo tales como tendones, musculos, articulaciones, vasos y érganos internos. Sin embargo, las
técnicas de formacion de imagenes de ondas de pulso también se usan ampliamente fuera del campo médico. Un uso
comercial del ultrasonido es la prueba no destructiva (NDT), que es un proceso de inspeccion, prueba o evaluacion
de materiales, componentes o conjuntos para detectar discontinuidades o diferencias en las caracteristicas sin destruir
la capacidad de servicio de la parte o sistema. En otras palabras, cuando se completa la inspeccién o prueba, la parte
aun puede usarse. Un ejemplo de una NDT seria en las tuberias de petroleo. En este caso, las ondas de ultrasonido
se usan para propagarse por la tuberia, y de esta manera, es posible detectar si hay una grieta o defecto como reflejo
del pulso. Con el conocimiento de la velocidad de la onda en la tuberia y el intervalo de tiempo entre el reflejo de la
grieta y el envio de las ondas, puede estimarse la posicion del defecto. La misma teoria usada para la deteccion de
grietas en tuberias puede usarse para detectar grietas en estructuras de aeronaves/paneles de ala, etc. y para detectar
la acumulacién de hielo en la superficie del ala, por ejemplo. Por supuesto, hay muchas otras posibles aplicaciones
de NDT para las imagenes de ondas de pulso. La formacion de imagenes de ondas de pulso ha ganado popularidad
debido a su seguridad, portabilidad y capacidad en tiempo real.

La formacion de imagenes de US clasica usa multiples haces de transmision separados por tiempo enfocados para
reconstruir imagenes a lo largo de las lineas de exploracion. Por lo tanto, la velocidad de fotogramas se limita por el
numero de haces de transmisién enfocados y no puede exceder algunas decenas de imagenes por segundo. Aunque
esta velocidad de fotogramas es suficiente para muchas aplicaciones, la comprension de fendmenos mas complejos,
tal como la propagacién de ondas de corte para la elastografia, requiere velocidades de fotogramas mas altas.

Una forma de superar esta limitacion consiste en disminuir tanto como sea posible el nimero de haces de transmision.
Los métodos de apertura sintética (SA) intentan superar este problema mediante el uso de solo unos pocos elementos
transductores para insonificar secuencialmente todo el medio. Otra opcion es la formacién de imagenes de US
ultrarrapidas (UFUS), que explota la idea de usar ondas planas (PW) u ondas divergentes (DW) para insonificar todo
el campo de vision a la vez, lo que permite que los sistemas de US alcancen miles de fotogramas por segundo.

Una limitacién importante de tales enfoques es una calidad de imagen degradada. De hecho, en comparacién con los
haces de transmision enfocados donde la energia se concentra en una regién de interés especifica, la energia de una
PW o una DW se extiende sobre el medio insonificado, lo que resulta en una menor relacion sefal a ruido y una
resolucion espacial deficiente. Una forma de abordar este problema consiste en promediar multiples imagenes,
obtenidas con diferentes angulos de insonificacion en el contexto de imagenes PW y con diferentes ubicaciones de
fuentes de puntos en el contexto de imagenes DW para UFUS o con diferentes grupos de elementos transductores
para imagenes SA. En UFUS, este proceso se llama composicién coherente. Si bien la implementacion de dicha
técnica es bastante simple, requiere multiples insonificaciones, lo que reduce la velocidad de fotogramas.

Una alternativa al promedio de multiples insonificaciones consiste en el uso de métodos de reconstruccion mas
eficientes que las técnicas clasicas, que giran principalmente en torno a la formacién de haces de retardo y suma
(DAS). Un grupo popular de métodos se basa en el uso de algoritmos iterativos para resolver el problema de formacion
de imagenes mal planteado inducido por la reconstrucciéon de imagenes de US. Estos métodos se basan en modelos
avanzados del problema. El principal problema con las soluciones conocidas reside en su complejidad computacional,
normalmente traducida en requisitos de almacenamiento de la representacion matricial correspondiente. Algunos
modelos propuestos requieren el almacenamiento de varios cientos de giga bytes para coeficientes matriciales en dos
dimensiones (2D). Este problema limita severamente el atractivo de los métodos iterativos en vista de los enfoques
clasicos.

Resumen de la invencién

Un objetivo de la presente invencion es superar al menos algunos de los problemas identificados anteriormente
relacionados con la reconstruccion de imagenes en la formacion de imagenes de ondas de pulso.

De acuerdo con un primer aspecto de la invencion, se proporciona un método de reconstruccion de imagenes como
se menciona en la reivindicacion 1.
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El método propuesto tiene la ventaja de que la imagen reconstruida tiene una calidad muy alta y puede reconstruirse
rapidamente. En otras palabras, en comparacion con las soluciones de la técnica anterior, el contraste y la resolucion
de la imagen pueden mejorarse significativamente.

De acuerdo con un segundo aspecto de la invencion, se proporciona un aparato de formacion de imagenes configurado
para llevar a cabo el método de acuerdo con el primer aspecto de la invencién como se menciona en la reivindicacion
15.

Otros aspectos de la invencidon se mencionan en las reivindicaciones dependientes adjuntas a la misma.
Breve descripcion de los dibujos

Otras caracteristicas y ventajas de la invencién seran evidentes a partir de la siguiente descripcion de una modalidad
ilustrativa no limitativa, con referencia a los dibujos adjuntos, en los que:

* La Figura 1 es un diagrama de bloques que ilustra algunos elementos de un sistema de formacién de imagenes,
que son Utiles para comprender las ensefianzas de la presente invencion, de acuerdo con un ejemplo de la
presente invencion;

* La Figura 2 es una ilustracion esquematica que muestra la configuracion de formacion de imagenes usada en el
método de formacion de imagenes propuesto de acuerdo con un ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 3 es una ilustracion esquematica que muestra la configuracién de formacion de imagenes y una
hipersuperficie de reflectividad de dominio continuo usadas en el método de formacion de imagenes propuesto de
acuerdo con un ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 4 es una ilustracion esquematica que muestra la configuracién de formacion de imagenes y una
hipersuperficie de reflectividad de dominio discreto usadas en el método de formacion de imagenes propuesto de
acuerdo con un ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 5 es un diagrama de flujo que resume el método de reconstruccién de imagenes de acuerdo con un
ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 6 es un diagrama de flujo que ilustra el método de reconstruccion de imagenes con mas detalle de
acuerdo con un ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 7 es un diagrama de flujo que ilustra el método de reconstruccion de imagenes con mas detalle de
acuerdo con otro ejemplo de la presente invencion;

* La Figura 8 es un diagrama de flujo que ilustra un proceso de implementacion de un modelo de medicion de
imagenes de acuerdo con un ejemplo de la presente invencion; y

* LaFigura 9 es un diagrama de flujo que ilustra un proceso de implementacion de un operador adjunto del modelo
de medicion de acuerdo con un ejemplo de la presente invencion.

Descripcion detallada de una modalidad de la invencién

Ahora se describira en detalle una modalidad de la presente invencion con referencia a las figuras adjuntas. Esta
modalidad se describe en el contexto de la formacion de imagenes por US, pero las ensefianzas de la invencion no
se limitan a este entorno. Las ensefianzas de la invencion son igualmente aplicables en otros campos donde puede
usarse la formacion de imagenes de ondas de pulso. A los elementos funcionales y estructurales idénticos o
correspondientes que aparecen en los diferentes dibujos se les asignan los mismos nimeros de referencia.

La presente invencion en la presente modalidad propone un método y aparato o sistema de formacion de imagenes
en el contexto de imagenes de ultrasonido en 2D y 3D basado en la resolucion de un problema inverso lineal mal
planteado de la siguiente forma:

m=Hy+mn,

donde m son las mediciones, y es el objeto bajo escrutinio o mas especificamente su funcién de reflectividad, H es el
modelo de medicion y n es el ruido. El método de formacion de imagenes propuesto se basa en dos pilares principales:
un modelo de medicion rapido y sin matriz H y un método de reconstruccion de imagenes que permite recuperar una
estimacion del objeto bajo escrutinio y dadas las mediciones m. El objeto puede ser una parte interna o elemento de
una estructura mas grande. El método propuesto puede llevarse a cabo mediante un sistema de US estandar que
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comprende una sonda de US, un moédulo de formacion de imagenes y un modulo de procesamiento posterior y
visualizacion, como se describe en la Figura 1.

La Figura 1 es un diagrama de bloques simplificado que muestra algunos elementos del sistema o aparato de
formacion de imagenes 1, que son Utiles para comprender las ensefianzas de la presente invencion. El sistema 1
comprende una sonda de ultrasonido 3, que en este ejemplo comprende un arreglo lineal de elementos piezoeléctricos
0 sensores, también denominados como transductores. Tal sonda es adecuada para el propésito de formacion de
imagenes en 2D, y puede incluir un esquema de enfoque cilindrico para concentrar la energia acustica, en elevacion,
en las proximidades del plano de la imagen. Sin embargo, este tipo de sonda es simplemente un ejemplo. El método
propuesto podria adaptarse facilmente a diferentes geometrias de sondas (tales como sondas convexas, arreglos en
fase, etc.) o tecnologias (que incluyen los copolimeros de fluoruro de polivinilideno (PVDF) y los transductores
ultrasonicos capacitivos micromecanizados (CMUT), etc.). De manera similar, el método propuesto puede extenderse
a casos que usan sondas de matriz 2D, disefiadas para transmitir haces acusticos y recoger ecos del volumen
insonificado para proporcionar imagenes volumétricas, por lo que el proceso de formacion de imagenes produce una
representacion en 3D del volumen bajo escrutinio.

La sonda US 3 se conecta a un médulo o aparato de formacién de imagenes 5, que se configura para llevar a cabo la
formacion de imagenes. Un modelo de medicién estimado en una unidad de modelo de mediciéon 7 se usa en el
proceso de formacion de imagenes. El modelo de medicion propuesto, como se explica mas adelante en detalle, se
basa en un modelo de respuesta de impulso espacial de pulso-eco. La presente invencién introduce las formulaciones
sin matriz del modelo de medicién y su adjunto, el adjunto de un operador que se define como una extension continua
de la transposiciéon de una matriz cuadrada en el caso de un operador continuo, que representa un nuevo método de
formacion de imagenes en imagenes de ondas de pulso. La descripcion del modelo de medicidon puede lograrse a
través de dos etapas principales:

. Se derivan las ecuaciones paramétricas del tiempo de vuelo de ida y vuelta de las ondas de pulso. Se mostrara
que el modelo puede reformularse como una integral sobre las hipersuperficies que se especifican como se
explica mas adelante.

. La integral propuesta puede discretizarse entonces como se describe mas adelante.

El modelo puede derivarse, por ejemplo, para imagenes PW, DW y SA. Es compatible con datos de radiofrecuencia y
datos en fase y en cuadratura (IQ). Finalmente, se deriva una formulacién libre de matriz del adjunto del modelo de
medicion propuesto. Se demostrara que también puede reformularse como una integral sobre las hipersuperficies,
definida como colectores en 1D en el caso de imagenes en 2D y como colectores en 2D en el caso de imagenes en
3D, que se parametrizan y que puede usarse el mismo esquema de discretizacion propuesto para el modelo de
medicion.

El aparato de formacion de imagenes 5 también comprende una unidad de reconstruccion de imagenes 9 para ejecutar
un proceso o método de reconstruccion de imagenes. El método de reconstruccion de imagenes tiene como objetivo
recuperar una estimacion 7 de la imagen bajo escrutinio. La estimacion puede escribirse como:

¥ =/f(mH,E),

donde frepresenta el proceso de reconstruccion de imagenes con los hiperparametros =. En la presente descripcion
se presentan dos métodos diferentes de reconstruccion de imagenes:

. Enfoques analiticos donde f (m,H,=) tiene una formulacién explicita (por ejemplo, métodos de retropropagacion
que usan el operador adjunto de H).

. Enfoques iterativos donde f (m,H,=) es un algoritmo iterativo que resuelve el siguiente problema:
7 = argminJ(y,m) = F(Hy,m) + AR(y)
14

donde J(Y: m) denota una funcién objetivo que comprende una funciéon F, también denominada como término de
discrepancia de datos, que mide el error entre Hy y m, R denota una funcién (regularizaciéon) no negativa y A denota
un parametro de regularizacion. En este caso, = son los hiperparametros relacionados con el algoritmo de optimizacion
usado para resolver el problema de minimizacion, por ejemplo, el nimero de iteraciones, el criterio de detencion del
algoritmo, etc.

Después de la reconstruccion de la imagen, los datos reconstruidos se envian a una unidad o mdédulo de
procesamiento posterior y visualizacion 11. La etapa de procesamiento posterior cubre una gama de aplicaciones,
tales como la formacién de imagenes en modo B, la formacién de imagenes Doppler en color, la formacion de
imagenes Doppler vectoriales y la elastografia.
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Para la formacion de imagenes en modo B que usa datos de RF, se aplica una detecciéon de envolvente sobre los
datos reconstruidos. La deteccidon de envolvente puede lograrse, por ejemplo, mediante la transformacion de Hilbert
seguida de una deteccion de magnitud y un filtrado de paso bajo opcional. También puede lograrse al elevar al
cuadrado y filtrar la sefial en paso bajo. Si la formacion de imagenes en modo B se usa con los datos 1Q, se extrae la
magnitud de la sefal. La etapa de deteccion de envolvente es seguida por las etapas de normalizacion y compresion
dinamica. Para la formacién de imagenes Doppler y la elastografia, los datos de RF o IQ reconstruidos se usan
directamente sin procesamiento posterior.

Antes de explicar el método propuesto en detalle, se explican primero algunas notaciones usadas en la presente

2 eR?

descripcion. En la configuracion de pulso-eco considerada en la presente descripcion, los ecos de un medio

, caracterizado por su reflectividad (funcién) y(r) con r =[x,y,z]” € Q se detectan por los sensores 13. La Figura 2 ilustra
una configuracion de medicion simplificada especifica para la formacién de imagenes PW. Las siguientes notaciones
se usan a lo largo de la presente descripcion:

Notaciones matematicas o similares:

. Los vectores se denotan con una fuente en negrita.

b4
— N P
v, = f Lol .
. denota el {-normal de un vector ¥ € R™. donde R denota el espacio de los

numeros reales.

. El espacio de las funciones integrables cuadradas de un espacio Hilbert W se denota como Lz(W). El producto
interno entre dos funciones f.g € Lo(W) se define como <flg>w = Jxewf(x)g(x)dx.

Notaciones relacionadas con el ultrasonido:

. m(p,t) es la sefial eléctrica recibida en un instante de tiempo t por el sensor 13 colocado en p. En otras palabras,
m(p,t) define una muestra de un conjunto continuo de mediciones (equivalentemente una muestra de datos sin
procesar del elemento), calculada en un punto de la cuadricula de medicion (p,t).

. y(r) define un valor de un conjunto de valores de reflectividad (muestras de imagenes equivalentes) calculado en
un punto de la cuadricula de reflectividad r.

. Q denota el medio u objeto de interés, es decir, el conjunto continuo de ubicaciones de las muestras de
reflectividad.

. o(r,p) es la directividad del elemento entre el sensor ubicado en p y el punto ubicado en r.
. a(r,p) define el valor de la atenuacion entre una fuente de puntos ubicada en p y un punto ubicado en r.
. vpe(t) es la forma de pulso recibida (es decir, la forma de onda pulso-eco).

. trx(r, q) denota el retraso de propagacion de la transmisién, es decir, el tiempo que tarda la onda de pulso
transmitida por un dispositivo transmisor o elemento 13 ubicado en q para alcanzar el punto ubicado en r.

. trx(r, p) denota el retraso de propagacién de recepcion, es decir, el tiempo que tarda la onda de pulso-eco
transmitida por un punto ubicado en r para alcanzar el sensor ubicado en p.

Notaciones relacionadas con la cuadricula de medicion:

AN
(X}) elt
. Un conjunto de elementos de transmision: j=1 donde Ner se refiere al nimero de elementos de

transmisién, también conocidos como transmisores.

iy
!,) elr
. Un conjunto de sensores de recepcion: (H i=1 donde Ner se refiere al nimero de sensores de recepcion,
también conocidos como receptores.

. Un conjunto de ubicaciones de fuentes de puntos dentro de un elemento de transmision:

xi= (" eXk={1.8}}
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. Un conjunto de ubicaciones de fuentes de puntos dentro de un sensor de recepcion:
n,= {prenin={1.n}}

*  Un conjunto de muestras de tiempo: Tq = {tl eERI={1.. N;}}

Notaciones relacionadas con la cuadricula de reflectividad:

. Un conjunto de ubicaciones de valores de reflectividad: Qo = {r" € Q, n ={1 ... N/}} donde Nj se refiere al nimero
de valores de reflectividad.

El método propuesto define una primera cuadricula y una segunda cuadricula que se encuentran en el espacio 3D.
La primera cuadricula se conoce como una cuadricula de reflectividad, que comprende puntos de la cuadricula de
reflectividad en las intersecciones de dos lineas de cuadricula cruzadas, que en este ejemplo forman un angulo de
sustancialmente 90 grados entre si. Cada punto de la cuadricula de reflectividad de la cuadricula de reflectividad
pertenece al medio Q La segunda cuadricula se conoce como una cuadricula de medicion, que comprende puntos de
la cuadricula de medicion en las intersecciones de dos lineas de cuadricula cruzadas, que en este ejemplo forman un
angulo de sustancialmente 90 grados entre si. Los puntos de la cuadricula de medicion coinciden con las ubicaciones
de los sensores de recepcion, en una dimension, y con los instantes de tiempo de muestreo de cada sensor en la ofra
dimension.

La estimacion, evaluacion, calculo o implementacion del modelo de medicién en un punto de la cuadricula de mediciéon
dado de acuerdo con la presente invencion se explica a continuacion. En este ejemplo, el modelo de medicion se
estima en cada punto de la cuadricula de medicién. El modelo de medicién usado en esta descripcidon es un modelo
de respuesta de impulso espacial de pulso-eco introducido por primera vez por G. E. Tupholme, "Generation of
acoustic pulses by baffled plane pistons”, Mathematika, vol. 16, p. 209, 1969, y P. R. Stepanishen, "The Time-
Dependent Force and Radiation Impedance on a Piston in a Rigid Infinite Planar Baffle", J. Acoust. Soc. Am., Vol. 49,
p. 76, 1971. De acuerdo con este modelo, pueden escribirse las siguientes ecuaciones que representan la muestra de
datos sin procesar registrada en la posicion p y el tiempo t.

A continuacion se explica una formulacion paramétrica continua del modelo de medicién para una configuracion de un
elemento de fuentes de puntos de transmision y un sensor de fuentes de puntos de recepcion.

El modelo de medicién se define como:

o(rp)o(r.q)a(rpalr,
m(p,t) = fr (rpo(r.gatrp)alng

QX an? ||r— plllr— qll» }/(T)Upe(t - tT’x(rJ Q) - tRx(rl p))d?"

La ecuacioén anterior puede expresarse como se muestra a continuacion y define el modelo de medicion como una
integral a lo largo de la hipersuperficie (p,q,1):

— og{r.p.gly (1)
m(p,t) = fffeR’rEr(pquT) BT Vpe(t — T)do(r)dz,

donde

o(r,plo(r,q)a(r,p)a(r.q)
472 ||lr = pll2llr — qll.

Og (rr D, Q) =

Fp.qt)={rel|g{rpqt) =0}

g(r, Pq t) =t-— th (r, Q) - tRx (rr p)

dg

ar

En las ecuaciones anteriores, la hipersuperficie, 0 mas especificamente una hipersuperficie de reflectividad, es
(p,q,t), definida por la ecuacion g(r,p,q,f) = 0, donde la variable de interés es r. [(p,q,t) define una conica cuando r
se encuentra en el plano 2D (parabola o elipse) y una cuadratica cuando r se encuentra en un volumen 3D. Las
mismas formas se aplican también a la hipersuperficie de medicién. La Figura 3 ilustra esquematicamente la
configuracion de medicion en el dominio continuo que muestra también la hipersuperficie de reflectividad.

Vgl =

6
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La hipersuperficie de reflectividad I(p,q,f) puede parametrizarse ahora para reducir la dimensién de integracion. La
hipersuperficie de reflectividad (p,q,f), definida por la ecuacion g(r,p,q,t) = 0, puede definirse de manera equivalente
por un conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad. En matematicas, las ecuaciones paramétricas definen
un conjunto de cantidades como funciones de una o mas variables independientes (es decir, parametros). Las
ecuaciones paramétricas se usan comunmente para expresar las coordenadas de los puntos que forman un objeto
geométrico, tal como una superficie o una curva, en cuyo caso las ecuaciones se denominan colectivamente una
representacion paramétrica o parametrizacion del objeto. El conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad
puede definirse ahora de la siguiente manera:

relf(pgtyer=r(apqt).

La ecuacion a la derecha de la equivalencia define las ecuaciones paramétricas de reflectividad de r ya que r ahora

AcR* reR® AcCR r € R?

depende de un parametro a € A, donde Ac si y cuando . Debe senalarse
si hay un conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad por valor de medicion o muestra. Ademas, la
hipersuperficie puede obtenerse al dibujar el conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad. Equipado con la
formulacion anterior del conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad, es posible derivar la formulacion
paramétrica continua del modelo de medicion H de la siguiente manera:

m(@,t) = [ aea 0@ p.q, 7,0,y (r(e,p,q, 7)|J(a p, g, D|v,. (¢ -
T)dadrT,

donde |V rl
U(a! p' q)T)l = |Vag|
r

ar

A continuacioén se explica un modelo de medicion continua para una configuracion de un elemento de transmision de
longitud finita de forma arbitraria y un sensor de recepcion de fuentes de puntos. En este caso, el elemento de
transmision tiene una longitud finita y una forma arbitraria. Se caracteriza por un conjunto continuo de ubicaciones de
fuentes de puntos X. El modelo de medicion se define como

Mm@, 8) = ff yexiveq 04T P, DY)V (t — tr(r, @) — tr(r, p))drdo(q).

Puede verse que la principal diferencia con el modelo descrito en relacion con la configuracion de un elemento de
transmision de fuentes de puntos y un sensor de recepcion de fuentes de puntos radica en el hecho de que hay una
integral mas, que corresponde a la suma de las contribuciones de todas las fuentes de puntos que forman el sensor
de longitud finita de forma arbitraria.

La formulacién paramétrica correspondiente viene dada por:

m®,0) = [, cpoexices 0 @p a,0.0,Ov(r(a.p 4, D)/ (@ p.q, v (t -
T)dado(q)dr.

A continuacioén se explica un modelo de medicion continua para una configuracion de un elemento de transmision de
longitud finita de forma arbitraria y un sensor de recepcién de longitud finita. En este caso, el sensor de recepcion tiene
una longitud finita y una forma arbitraria. Se define por el conjunto de ubicaciones de fuentes de puntos /7. La
coordenada de la sefial resultante se denota por m(¢.t), donde & € IT. Puede ser, por ejemplo, la coordenada del punto
en el centro de /7.

Puede escribirse: m(€,t) = [penm(p,t)do(p). Las mediciones resultantes se obtienen al integrar a lo largo de la superficie
transductora definida por /7. Al integrar la ecuacion que define m(p,t) en la integral anterior, se cumple la siguiente
relacion:

m(fi’ t) = ffjpeﬂi,qEXj,rEQ Qg (r, P Q)V(T)Vpe (t - th (T, Q) -
tRx (T, p))deO'(Q) dg(p) .
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La formulacién paramétrica correspondiente viene dada por:

m(¢&',t) =
W ecrperigexiaen CaT@p.a. 0.0, Qy(r(a.p.q,0)/(a.p,q.)lv,.(t -
T)dado (g)do (p)dr.

A continuacion se explica un modelo de medicién continua para una configuracion de multiples elementos de
transmision de longitud finita de forma arbitraria y un sensor de recepcion de longitud finita de forma arbitraria. En este
caso, un conjunto de ubicaciones de fuentes de puntos X se asocia con el elemento de transmision j, lo que lleva a la
siguiente ecuacion:

; N
m{§',t) = X J].fpeni’qexj'reﬂ oa (., Q)Y () vy (t = tre(rq) -
trx (1, p))drda(q)do(p).
Esta ecuacion es muy similar a la descrita en relacion con la configuracion de un elemento de transmision de longitud

finita de forma arbitraria y un sensor de recepcion de longitud finita de forma arbitraria. La Unica diferencia esta en la
suma que se ha introducido para tener en cuenta los multiples elementos de transmision.

La formulacién paramétrica correspondiente viene dada por:

m(&,t) =
22 Mfempeniqexiaca 220 (@p, 0,0, @y (r(a.p.q. D)@ p, ¢, 7) v, (¢ -
T)dado(q)do(p)dr.

A continuacion se explica un modelo de medicién continua para una configuracion de multiples elementos de
transmision de longitud finita de forma arbitraria y multiples sensores de recepcion de longitud finita de forma arbitraria.

Cuando se usa un conjunto de multiples sensores de recepcion, un conjunto de ubicaciones de fuentes de puntos /7
y una coordenada € se asocia con el sensor de recepcion i. Por lo tanto, el campo de medicion de recepcion puede
definirse como

— Ve {
m(f} r) - Zi:ejr m(‘f; t)(g(f - ‘fl)!
que solo se define para coordenadas discretas &. En el resto de la presente descripcion, se cumple lo siguiente:
fFePcR.

La formulaciéon paramétrica continua del modelo de medicidon se discretiza a continuacion. Esta etapa consiste en
discretizar la formulaciéon paramétrica del modelo de medicién descrito en relacién con la configuracion de mdltiples
elementos de transmision de longitud finita de forma arbitraria y un sensor de recepcion de longitud finita de forma
arbitraria. Sin embargo, cualquiera de los modelos descritos anteriormente podria discretizarse en su lugar. Por
discretizacion, se entiende que seleccionamos algunos valores discretos aP del parametro o, que define el siguiente
conjunto de parametros: As = {0 € A, p = {1...Nd}}. Puede verse que la seleccion de los valores discretos del parametro
a conduce a una discretizacion de la hipersuperficie (p,q,f), que se describira ahora con solo Ns puntos
(r(aP,p,q,t))Peaa. La Figura 4 ilustra esquematicamente la configuracién de medicion en un dominio discreto que
muestra también la hipersuperficie de reflectividad. La discretizacion de la formulacién paramétrica del modelo de
medicién puede expresarse como:

DN feerri i
m(&,t') = () * v, ) (),
N
donde Vpe € R™ forma de pulso evaluada en cada muestra de tiempo de la cuadricula de medicién y

m(&) = (m(&8))y7, con
Neir
m (&, t) = Z Z Z Z oa(r(a?,p",q", t),p", q")y (r(a?. p", ¢*,t)))
j=1 aq"‘fexfi prelly aF'EAj;

|/(a?, p™, q*, t}|w(g*)ulaP),
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donde w(q"), u(aP) y z(p") son pesos de integracion (relacionados con la discretizacion de las integrales continuas).
Puede observarse que, para cada punto g del elemento de transmision, la ecuacion anterior comprende un conjunto

(V(r(a”. P q, t‘)))apEA ;

de valores de reflectividad 4 denominados como muestras o valores de reflectividad
de hipersuperficie, que se estiman en los puntos de la hipersuperficie de reflectividad.

Los valores de reflectividad de hipersuperficie se interpolan a continuaciéon para coincidir sustancialmente con los
puntos de la cuadricula de reflectividad. Los valores de reflectividad de hipersuperficie se desconocen normalmente
ya que no se encuentran en los puntos de la cuadricula de reflectividad. Por lo tanto, deben aproximarse a partir de
las muestras de reflectividad definidas en la cuadricula de reflectividad por medio de un nucleo de interpolacién como
se introdujo por P. Thévenaz, T. Blu y M. Unser, "Interpolation revisited", IEEE Transactions on Medical Imaging, vol.

19, p. 739-758, 2000. Permitanos presentarle asi el nlcleo de interpolacion P- 2-R de manera que:

ko 1yvY o oY ko4l
y(r(a”,p“.q‘,t )) ~ ES=1YS(P(TS -r(a”,p".q" t ))-
La ecuacion de interpolaciéon anterior relaciona los valores de reflectividad de hipersuperficie y(r(a?,p”, g% t)) (que
tipicamente no estan en los puntos de la cuadricula de reflectividad) con las muestras de reflectividad yS.

A continuacién se realiza una suma de las muestras o valores de reflectividad de hipersuperficie discretos e
interpolados. La ecuacion de interpolacion se inserta en el modelo de medicion discretizado y se realiza la siguiente
suma:

(&, e =

N.
B4 e, Zoment, Zapess 0ar(@® a0, 9", ") (E2, vo(r -
r(a®,p",q",tY)) l/(a®, p", 4%, t)l w(g*)z(p™yu(a®).

En este ejemplo, la salida de la suma se convoluciona eventualmente con la forma del pulso, como se describié en
las ecuaciones anteriores para obtener una estimacién del valor de medicién, también conocida como una estimacion
del valor de medicidn, en el punto considerado de la cuadricula de medicién. El proceso descrito anteriormente se
lleva a cabo para cada valor de medicion. Por lo tanto, el resultado de la estimacion o el procesamiento del modelo de
medicién es la estimacién del valor de medicion en el punto de la cuadricula de medicion respectivo.

La estimacion, evaluacion, calculo o implementacion del operador adjunto del modelo de medicion en cada punto de
la cuadricula de reflectividad se realiza a continuacion. Primero, se obtiene una formulacién paramétrica continua del
operador adjunto del modelo de medicién. La formulacidon continua del operador adjunto puede derivarse del modelo
de medicion, es decir, por ejemplo, de cualquiera de los modelos de medicién continua dados anteriormente, mediante
el uso de herramientas de analisis funcional. Las siguientes ecuaciones se derivan del caso de multiples elementos
de transmision de longitud finita de forma arbitraria y multiples sensores de recepcion de longitud finita de forma
arbitraria. De hecho, si definimos un operador

H: Lz(Q) - Lz(PXT)
de manera que

H{y}E. 1) =

Ve m(E,t) 6(% — &),

entonces el operador adjunto
HT: L, (PXT) = L,(Q)
de H se define como:

(n|H{yNpxr = (HT{n}ly)g, vn € L,(PXT),Vy € L(8).

Consideremos el siguiente producto interno:
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(IO Do = f L n(E, OHOIE, ) dEde
eP.LET

Nepy

bt ey = [ n(60) Ym0 8( - ) agae

LEP,tET

Nei

e = Y [l e mlg e

(nIH[V})pxy=§f n(ff,t)rim'q e nod(r,p,q)y(r)ppe(t
i=1 " LET = exl penire -

- th(r! q) - tRx(rr p))drda(q)da(p) dt

(ﬂ|3{[}’})er=f QV(T)NZ‘BI::%[L " 04(r,p.q) j "({th)”pe(t
e et 4t Hgexpen [Jer

— tr (@) — te (1, p))dtl do(q)do(p) dr

T Wosr = [ Y@ [N EN [ i perrs 0B (n(E) » ) (b7 @) +
tex(r,p))do(q)do(p)] dr,

donde u(t) = vpe(-t) es el filtro adaptado de la forma de onda del eco del pulso. Ahora tenemos:
IHDewr = [ oo YOHRI@)dr = (#H{n}y),,

donde
HT[n}(r) = ZT:B? ?‘r:‘;tr fquXj,pEHi Oq (rr pr Q)(n(ft) * U.)(th (r! Q) +
tex(r, p))do(q)do(p).

Equipados con el operador adjunto del modelo de medicion, definimos la estimacion del valor de reflectividad en el
punto de la cuadricula de reflectividad r, dada una estimacién del valor de medicién, como:

7(r) = H{m}(r)

0= [ erp ) W)

j=1 i=1 exlpen!

+ g (r, p))do(q)do(p).

10
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Este caso es mas simple que el modelo de medicion. De hecho, la formulaciéon paramétrica es directa y la ecuacion
paramétrica de medicion puede expresarse como una simple ecuacién de tiempo de vuelo:

t=tr (1, q) + tr:(r.p).
La hipersuperficie de medicion correspondiente a la ecuaciéon anterior es entonces:
pell
t = tr {1, q) + tgo (1, P)

La formulacion paramétrica del operador adjunto del modelo de medicion se discretiza a continuacion. Se aplica el

mismo proceso que para la discretizacion del modelo de medicion. En este caso, el proceso de discretizacion es mas
{
directo ya que se aplica directamente sobre p. El conjunto de parametros discretizados es " . Asi tenemos la siguiente

P) = SP T B et Tpnen (mGY) * w)(treriq) +
tre (9™ )0 (D", €)W (@ )z (P™),

(tp) € Fra) o |

m(&) = (m(&t RN:
donde w(q") y z(p") son pesos de integracion, (&)= (mls r))r"ETd y ue es el filtro adaptado de la
forma del pulso evaluado en cada muestra de tiempo. Puede observarse que la ecuaciéon anterior comprende un

(@ o>+ )
conjunto de muestras de medicién convolucionadas

denominadas como muestras o valores de medicién de hipersuperficie, que se encuentran en la hipersuperficie de
medicion.

i
anl_[d

A continuacion se realiza una interpolacion de las muestras de medicién de hipersuperficie para coincidir
sustancialmente con los puntos de la cuadricula de medicién. Los valores de las muestras de medicién de
hipersuperficie se desconocen normalmente, ya que no se encuentran en los puntos de la cuadricula de medicién. Por
lo tanto, deben aproximarse a partir de las muestras de medicion definidas en la cuadricula de medicién por medio de

P:R-oR

un nucleo de interpolacion. Permitanos presentarle el nicleo de interpolacion de manera que:

On(E) +) (e ) + ™) = 25 (m(E9) = )60 (14— erar )+
tRx(r! pn))

La ecuacion anterior relaciona las muestras de medicion de hipersuperficie (m(&) * u)(trx(r,q") + trx(r,p")) con las
muestras de medicion convolucionadas (m(€) * u)(f).

Después de esto, se suman las muestras de medicién de hipersuperficie discretizadas e interpoladas. La ecuacion de
interpolacion se inserta en el operador adjunto discretizado del modelo de medicién y se realiza la siguiente suma:

PO) = T B B e, Ty, (Zi (m(E) » )W (e' — (. q)
trx (r,0"))) 0a(r, p", 4 )W(g )z(p™).

La salida de la suma es la estimacion del valor de reflectividad en el punto de la cuadricula de reflectividad considerado.

El procedimiento de reconstruccion de imagenes se explica a continuacion. El problema inverso se define primero.
Los valores de medicién m pueden usarse para generar una estimacion de los valores de reflectividad y mediante el
uso del operador adjunto del modelo de medicion como se describié anteriormente. Del mismo modo, una estimacion
de los valores de reflectividad  puede usarse para generar una estimacion de los valores de medicion i, que no son
iguales a m, mediante el uso del modelo de mediciéon descrito anteriormente. Por lo tanto, ahora conocemos las
relaciones entre las estimaciones de los valores de medicion y reflectividad.

El método de reconstruccion de imagenes tiene como objetivo recuperar una estimacion 7 de los valores de
reflectividad evaluados en los puntos de la cuadricula de reflectividad, dado el conjunto de valores de medicion m. La
relacion entre los valores de medicién y los valores de reflectividad desconocidos se define mediante el siguiente
problema inverso lineal:

11
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H {Y}(_p1, t')

Wi@re, )

que corresponde al modelo de medicion estimado en cada punto de la cuadricula de medicion.

m =

Ademas, dado que el operador
14
Hiri(p™.t)
es lineal con respecto a y (puede deducirse a partir de las férmulas descritas al evaluar el modelo de medicién en un

. . _ H £ RNetNtXNy . .
punto de cuadricula dado), existe una matriz (asociada con el operador lineal H) de manera que
m = Hy,

que define el problema inverso.

El problema de optimizacion asociado con el problema inverso se explica a continuacion. Para resolver el problema
inverso anterior, se expresa como el siguiente problema de optimizacion:

m}i’n J(y,m) = F(Hy, m) + AR(),

dondeJ(y* m) denota la funcién objetivo involucrada en el problema de optimizacion, T(H]/, m) es una funcion
semicontinua inferior que explica el término de discrepancia de datos, que mide la distancia entre la estimacién de los

valores de medicién Hy y los valores de medicion ™ (]’) es una funciéon semicontinua inferior que describe un
término previo opcional, que explica la informacién adicional, como un comportamiento estadistico especifico, sobre
los valores de reflectividad y A > 0 es un parametro de regularizacion.
A continuacioén, se enumeran algunos ejemplos de las funciones usadas para el término de discrepancia de datos:
— _ 2.

. Distancia euclidiana: F{Hy,m) = ||[Hy — m|l3: :

{0 s ||Hy —m|l; <e.

H

) + 00 en caso contrario
+  Funcién indicadora en el £-bola de radio & i {}) =

. £ normat. F(Hy,m) = ||Hy — m|l,.
A continuacién se enumeran algunos ejemplos de las funciones usadas para el término anterior:
+  ¢-normal al poderde P+ R = lIyll}.

. cuando p <1, es una medida de la escasez de y.

. cuando p € [1,2], es una medida de qué tan bien se ajustan los datos a la distribucion Gaussiana
generalizada (GGD).

. — P
. {,-normal al poder de p en un modelo dado ¥. 3’2(]/) - ||tyy||p

. Y puede ser una transformacién general tal como la transformada de onda pequefia o la transformada de
Fourier.

. Y puede ser un diccionario aprendido.

A continuaciéon se explica como puede resolverse el problema de optimizacién con una imagen anterior. En
dependencia de las propiedades de F y R, pueden usarse diferentes tipos de algoritmos.

Un caso donde F, y R son diferenciables se explica a continuacion. En este caso, el problema inverso se resuelve al

encontrar las raices de la derivada de la funcién objetivo J(}’, m) con respecto a y, que puede escribirse como

3 F(Hy,m) IR(y) _
oy + A P = 0.

12
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F(Hy,m)

Puede verse que el problema involucra el calculo de H en el calculo de la derivada de . En dependencia

de la funcién T(HY' m) el calculo de la derivada también puede involucrar el calculo del operador adjunto del

— 2
modelo de medicién H. Un ejemplo famoso de tal problema es la regularizacion de Tikhonov, donde ) = lIrliz y

— _ 2 A NLx N
F(Hy,m} = ||Hy mll?. En este caso, tenemos la siguiente solucion: y=(1+HTHy1HTm. donde e R
es la matriz de identidad, la matriz cuadrada Nyx Ny con unos en la diagonal principal y ceros en otros lugares.

Un caso donde solo F es diferenciable y R es convexa, se explica a continuacion. Un grupo popular de métodos
usados para resolver estos problemas se denominan métodos de gradiente proyectado. Los métodos de gradiente
proyectado aprovechan el hecho de que la solucion del problema de optimizacion satisface una ecuacion de punto
fijo. Un algoritmo popular es la divisién hacia adelante y hacia atras que involucra el siguiente sistema de ecuaciones
de punto fijo, limitado a una ecuacion en este ejemplo especifico:

o~ o~ a , o~
¥ = proxs (Y - rw §7 m)),

prox,n(x) = argmin% ly — x|I5 + tR(x)
donde ¥ denota los operadores de proximidad asociados con
R, el operador de proximidad que se presenta por P. Combettes y J.-C. Pesquet, "Proximal Splitting Methods in Signal
Processing", Algoritmos de punto fijo para problemas inversos en ciencia e ingenieria, p. 185-212, 2011. La ecuacion
anterior se denota como una ecuacion de punto fijo ya que y aparece a ambos lados de la ecuacion. Asi, el problema
se resuelve al llevar a cabo las siguientes iteraciones:

— . OFHym)
Yt = proxg | ¥t - f%()ﬂh m)

hasta que se alcance un criterio de convergencia.

Otro algoritmo popular es el algoritmo de umbral de contraccion iterativo rapido (FISTA), presentado por A. Beck y M.
Teboulle, "A Fast Iterative Shrinkage-Thresholding Algorithm for Linear Inverse Problems", Revista SIAM de Ciencia
de Imagenes, vol. 2, p. 183-202, 2009, que es una variante del método descrito anteriormente.

— — _ 2
Un ejemplo de la divisidon hacia adelante y hacia atras es cuando R(Y) - Ih'"1 y F(Hy,m) = ||[Hy —m||3 .
En este caso, se realiza la siguiente iteracion:

yrl= su.’:\\'.-'e(j';"'i — 2t HY(HY" — m),rn).
donde " E R+ es un hiperparametro.

De hecho, el operador de proximidad asociado con el £1-normal se define como prox;j1(x) = mas suave(x,7), donde
el operador de umbral suave se define por elementos como: signo(x;) max(|xi| - 7,0), donde signo(x;) es igual a 1
cuando x; > 0, 0 cuando x; = 0 y -1 en caso contrario.

Un caso donde F y R no son diferenciables se explica a continuacion. En este caso, pueden usarse varios métodos,
tal como el método de multiplicadores de direccién alterna (ADMM) introducido por S. Boyd, N. Parikh, E. Chu, B.
Peleato y J. Eckstein, "Distributed Optimization and Statistical Learning via the Alternating Direction Method of
Multipliers", Fundamentos y tendencias en el aprendizaje automatico, vol. 3, p. 1-122, 2011, o algoritmo primal-dual
hacia adelante y hacia atras (PDFB) introducido por P. Combettes, L. Condat, J.-C. Pesquet y BC Vu, "A forward-
backward view of some primal-dual optimization methods in image recovery", Actas de la Conferencia Internacional
IEEE 2014 sobre Procesamiento de Imagenes, p. 4141-4145, 2014.

A continuacion se explica como puede resolverse el problema de optimizacion con M imagenes anteriores. En este
caso, puede considerarse que el término anterior puede escribirse como:

R(y) = XiL; R (¥)-

En este caso, pueden usarse varios algoritmos tal como: el algoritmo proximal paralelo, primal-dual hacia adelante y
hacia atras (PPXA) introducido por N. Pustelnik, C. Chaux y J.-C. Pesquet, "Parallel Proximal Algorithm for Image
Restoration Using Hybrid Regularization", Actas de la IEEE sobre Procesamiento de Imagenes, vol. 20, p. 2450-2462,
2011, o el método de multiplicadores de direccion simultanea (SDMM) introducido por S. Setzer, G. Steidl y T. Teuber,
"Deblurring Poissonian Images by Split Bregman Techniques”, Revista de Comunicacion Visual y Representacion de
Imagenes, vol. 21, p. 193-199, 2010. Las propiedades comunes de estos algoritmos son que requieren el calculo del

13
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operador de proximidad de .?:'(H]/, m) (o la derivada de .?:'(H]/, m) y de los M términos anteriores de la imagen.
F(Hy,m)

El calculo de la derivada o el operador de proximidad de puede involucrar la estimacion del modelo de

F(Hy,m)

medicion y el operador adjunto de la medicidon en dependencia de la funcion

El método de reconstruccion de imagenes descrito anteriormente puede resumirse en los diagramas de flujo de las
Figuras 5 a la 9. El diagrama de flujo de la Figura 5 ofrece una visién general del método. En la etapa 21, un conjunto
de ondas de pulso se transmite por un conjunto de elementos de transmisién. En este ejemplo, los elementos de
transmision tienen un tamario finito y una forma arbitraria. El conjunto de pulsos transmitidos puede comprender solo
un pulso o mas de un pulso transmitidos en una secuencia. En la etapa 23, un conjunto de formas de onda de eco
reflejadas se recibe por un conjunto de sensores, que en este ejemplo tienen un tamafio finito y una forma arbitraria.
En la etapa 25, se define el problema inverso que relaciona el conjunto de valores de medicién con el conjunto de
valores de reflectividad. En la etapa 27, |a solucién del problema inverso se expresa como un problema de optimizacion
que implica una funcién objetivo que comprende un término de discrepancia de datos y uno o mas términos anteriores
de la imagen. En la etapa 29, el problema de optimizacion se resuelve mediante el uso de proyecciones para obtener
una estimacion de los valores de reflectividad.

El diagrama de flujo de la Figura 6 describe el método propuesto con mas detalle en el caso donde la funcion F es
diferenciable. Las primeras cuatro etapas, es decir, las etapas 31, 33, 35 y 37 son las mismas que las primeras cuatro
etapas en el diagrama de flujo de la Figura 6. En la etapa 39, se calcula una primera estimacion del valor de

=5 _ ot
reflectividad ¥~ = H'm al estimar el operador adjunto del modelo de medicion en los valores de medicién m como

se calcula o estima de acuerdo con el diagrama de flujo de

AF r o

5, " m)
la Figura 8. En la etapa 43, se calcula la derivada ay . En ciertos ejemplos de implementacion, en la etapa
45, el operador adjunto se usa para calcular la derivada del término de discrepancia los datos. Por ejemplo, cuando

aF 1 tfanlt
— — amll2 —(v", m)=H'(v" —m)
F(Hy,m) = ||Hy m”z la derivada de F(Hy,m) se expresa como: 67( ) que
implica el calculo del operador adjunto del modelo de medicion. En la etapa 47, se calculan los operadores de
v

una inicializacion. En la etapa 41, la variable

proximidad de los términos anteriores de la imagen. En la etapa 49, se actualiza . En la etapa 50, se determina
si se cumple o no un criterio de convergencia. En afirmativo, el proceso llega a su fin. Si no se cumple el criterio,
entonces el proceso continGia en la etapa 41.

El diagrama de flujo de la Figura 7 describe el método propuesto con mas detalle en el caso donde el término de
discrepancia de datos es la distancia euclidiana y donde el problema inverso contiene un término anterior de la imagen.
Las primeras cinco etapas, es decir, las etapas 51, 53, 55, 57, 59 son sustancialmente las mismas que las primeras
cinco etapas en el diagrama de flujo de la Figura 6 con la diferencia que ahora el problema inverso comprende un

n _ LA
término anterior de la imagen. En la etapa 61, la variable v" = Hy se calcula para cada punto de la cuadricula
de medicién de acuerdo con el diagrama de flujo de la Figura 8. En la etapa 63, se calculan los residuos r" = v’ - m.
En la etapa 65, el operador adjunto del modelo de medicion en los residuos H'r" se estima de acuerdo con el diagrama

PR s prten
de flujo de la Figura 10. En la etapa 67, se calcula el valory T HT

Y™+ = proxag(y? — T Hlr

. En la etapa 69, se calcula la proyeccion

")

en el término anterior de la imagen . Enla etapa 70, se determina si se cumple
0 no un criterio de convergencia. En afirmativo, el proceso llega a su fin. Si no se cumple el criterio, entonces el proceso
continda en la etapa 61.

El diagrama de flujo de la Figura 8 explica un ejemplo del proceso de estimacién o procesamiento del modelo de
medicion. En la etapa 71, se genera un conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad para cada punto de la
cuadricula de medicidn (que define un sensor de recepcion de tamanio finito de forma arbitraria), para cada ubicacion
de fuente de puntos en el receptor de tamafio finito de forma arbitraria correspondiente al punto de la cuadricula de
medicion, para cada transmisor de tamafrio finito de forma arbitraria y para cada ubicacion de fuente de puntos en el
transmisor de tamafio finito de forma arbitraria. En otras palabras, se genera un conjunto de ecuaciones paramétricas
de reflectividad para cada ruta de onda transmisora-receptora entre cada par de las fuentes de puntos en cada
transmisor y cada receptor. Las ecuaciones paramétricas de reflectividad definen un conjunto de hipersuperficies de
reflectividad. En la etapa 73, la hipersuperficie de reflectividad se discretiza para obtener un conjunto de muestras de
reflectividad de hipersuperficie. En la etapa 75, las muestras de reflectividad de hipersuperficie se interpolan en la
cuadricula de reflectividad. En la etapa 77, se suman las muestras de reflectividad de hipersuperficie interpoladas y
discretizadas. En la etapa 79, el valor obtenido en la etapa 77 se adiciona a la estimacién del valor de medicién en el
punto de la cuadricula de medicién. En la etapa 80, la estimacion del valor de medicion acumulado obtenido se
convoluciona con la forma del pulso.

14



10

15

20

25

30

35

40

45

50

55

ES 2812649 T3

El diagrama de flujo de la Figura 9 explica un ejemplo del proceso de estimacién o procesamiento del operador adjunto
del modelo de medicién. En la etapa 81, las estimaciones del valor de medicién se convolucionan con el filtro adaptado
de la forma del pulso. En la etapa 83, se genera un conjunto de ecuaciones paramétricas de medicién para cada punto
de la cuadricula de reflectividad, para cada transmisor de tamafio finito de forma arbitraria, para cada receptor de
tamanio finito de forma arbitraria, para cada ubicacion de fuente de puntos en el transmisor de tamanio finito de forma
arbitraria y para cada ubicacion de fuente de puntos en el receptor de tamanio finito de forma arbitraria. En otras
palabras, se genera un conjunto de ecuaciones paramétricas de medicion para cada ruta transmisora-receptora entre
cada par de las fuentes de puntos en cada transmisor y cada receptor. Las ecuaciones paramétricas de medicion
definen un conjunto de hipersuperficies de medicion. En la etapa 85, la hipersuperficie de medicion se discretiza para
obtener un conjunto de muestras de medicion de hipersuperficie. En la etapa 87, las muestras de medicion de
hipersuperficie se interpolan en la cuadricula de mediciéon. En la etapa 89, se suman las muestras de medicién de
hipersuperficie interpoladas y discretizadas. En la etapa 90, el valor obtenido en la etapa 89 se adiciona a la estimacion
del valor de reflectividad en el punto de la cuadricula de reflectividad.

Las ondas de pulso transmitidas pueden generarse por al menos un dispositivo de transduccion electromecanica
excitado por una sefial eléctrica. Los valores de medicidon pueden obtenerse a partir de una sefal eléctrica generada
por al menos un dispositivo de transduccion electromecanica reciproco. Los dispositivos de transduccion
electromecanica se disponen espacialmente en: una o mas sondas de arreglo lineal con una estructura de multiples
elementos con sustancialmente un paso de longitud de onda, y alineados a lo largo de una linea recta, convexa o
concava; una o mas sondas de arreglo en fase con una estructura de multiples elementos con sustancialmente medio
paso de longitud de onda, y alineados a lo largo de una linea recta, convexa o céncava; una o mas sondas de arreglo
de matriz con una estructura de multiples elementos con sustancialmente un paso de longitud de onda, y alineados
en una superficie plana; o una o mas sondas de arreglo de matriz con una estructura de multiples elementos con
sustancialmente medio paso de longitud de onda, y alineados en una superficie plana.

Si bien la invencioén se ha ilustrado y descrito en detalle en los dibujos y la descripcion anterior, dicha ilustracion y
descripcion deben considerarse ilustrativas o ejemplares y no restrictivas, la invencion que no se limita a la modalidad
descrita. Se entienden otras modalidades y variantes, y los expertos en la técnica pueden lograrlas al llevar a cabo la
invencion reivindicada, en base a un estudio de los dibujos, la descripcién y las reivindicaciones adjuntas.

Por ejemplo, las ensefianzas de la presente invencion pueden aplicarse a la formacion de imagenes fotoacusticas,
donde las ondas acusticas de transmisidon se reemplazan con pulsos de radiacion electromagnética. En este caso
particular, todo el formalismo introducido en la presente descripciéon puede simplificarse al establecer todos los retrasos
de propagacioén de transmisidon acustica en cero, porque la radiacion electromagnética se propaga a una velocidad
cercana a la velocidad de la luz, es decir, tipicamente cinco érdenes de magnitud mas rapido que la velocidad de
sonido. Por esta razon, los retrasos en la propagacion de la transmision pueden descuidarse al contabilizar los retrasos
de la propagacion acustica en la recepcion. Otra modificacion considerada en la presente invencion es en el uso de
tecnologias de transductores diferentes de los materiales piezoeléctricos, tales como los transductores de ultrasonido
mecanizados capacitivos (CMUT). Aun otra modificacion es aplicar la invencion en un esquema multiplexado en el
tiempo, de manera que los subconjuntos de elementos transductores de transmision y/o recepcion se abordan
sucesivamente en secuencia, y las sefales resultantes se almacenan para una recombinacion posterior. Todas las
aplicaciones anteriores también pueden traducirse a técnicas de formacion de imagenes no lineales especificas de
contraste basadas en microburbujas conocidas en la técnica, tales como la inversién de pulso, la modulacién de
amplitud, la inversion de pulso de modulacion de amplitud, la formacion de imagenes armonicas, etc.

La presente invencion también propone un producto de programa informatico que comprende instrucciones
almacenadas en un medio no transitorio para implementar las etapas del método como se explicd anteriormente
cuando se carga y ejecuta en medios informaticos de un dispositivo electronico de procesamiento de datos, tal como
el aparato de formacién de imagenes 1.

En las reivindicaciones, la palabra "que comprende" no excluye otros elementos o etapas, y el articulo indefinido "un”
0 "una" no excluye una pluralidad. El simple hecho de que se mencionen caracteristicas diferentes en reivindicaciones
dependientes mutuamente diferentes no indica que una combinacién de estas caracteristicas no pueda usarse
ventajosamente.
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REIVINDICACIONES

Un método de reconstruccion de imagenes de ondas de pulso que comprende:

. transmitir (21) un conjunto de ondas de pulso a un objeto para ser reconstruido al menos parcialmente
por medio de un conjunto de elementos de transmision (13);

. recibir (23) un conjunto de formas de onda de eco reflejadas, por medio de un conjunto de sensores
(13), del objeto, caracterizado por un conjunto de valores de reflectividad definidos en una cuadricula de
reflectividad que comprende puntos de la cuadricula de reflectividad, el conjunto de formas de onda de eco
que define un conjunto de valores de medicion definidos en una cuadricula de medicién que comprende
puntos de la cuadricula de medicion;

. definir (25) un problema inverso para obtener un conjunto de estimaciones de valores de reflectividad
a partir del conjunto de valores de medicion mediante un modelo de medicién;

. expresar (27) el problema inverso como un problema de optimizacioén que implica una funcion objetivo
que comprende un término de discrepancia de datos;

. expresar (27) el problema de optimizacion como un sistema de ecuaciones que implica contribuciones
del término de discrepancia de datos;

. obtener (29) el conjunto de estimaciones de valores de reflectividad al realizar iteraciones en el sistema
de ecuaciones hasta que se haya alcanzado un umbral de convergencia dado, al menos algunas de las
iteraciones que involucran al menos una estimacion del valor de medicién para cada punto de la cuadricula
de medicion de un conjunto de puntos de la cuadricula de medicion y una estimacion del valor de
reflectividad para cada punto de la cuadricula de reflectividad de un conjunto de puntos de la cuadricula de
reflectividad;

el método que se caracteriza porque la obtencién de las contribuciones en el sistema de ecuaciones
comprende:

. obtener la estimacion del valor de medicion para cada punto de la cuadricula de medicién del conjunto
de puntos de la cuadricula de medicion del modelo de medicién, que comprende:

. generar (71) un conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad por elemento de
transmision - trayectoria del sensor que define un conjunto de hipersuperficies de reflectividad que
comprende los valores de reflectividad de hipersuperficie;

. integrar (77) los valores de reflectividad de hipersuperficie sobre cada hipersuperficie de
reflectividad del conjunto de hipersuperficies de reflectividad para obtener la estimacion del valor de
medicién para el punto de la cuadricula de medicién respectivo;

. obtener la estimacién del valor de reflectividad para cada punto de la cuadricula de reflectividad del
conjunto de puntos de la cuadricula de reflectividad a partir de un operador adjunto del modelo de medicion,
que comprende:

. generar (83) un conjunto de ecuaciones paramétricas de medicion por elemento de transmision
- trayectoria del sensor que define un conjunto de hipersuperficies de medicién que comprende los
valores de medicion de hipersuperficie;

. integrar (89) los valores de medicion de hipersuperficie sobre cada hipersuperficie de medicion
del conjunto de hipersuperficies de medicion para obtener la estimacion del valor de reflectividad para
el punto de la cuadricula de reflectividad respectivo.

El método de acuerdo con la reivindicacion 1, en donde cada elemento de transmision (13) del conjunto de
elementos de transmision se considera como un conjunto de fuentes de puntos de transmision, mientras que
cada sensor (13) del conjunto de sensores se considera como un conjunto de fuentes de puntos de recepcion.

El método de acuerdo con la reivindicacion 1 o 2, en donde, antes de integrar los valores de reflectividad de
hipersuperficie, el método comprende, ademas:

. discretizar (73) cada hipersuperficie de reflectividad del conjunto de hipersuperficies de reflectividad
para obtener los valores de reflectividad de hipersuperficie;
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. interpolar (75) los valores de reflectividad de hipersuperficie discretizados para que coincidan
sustancialmente con los puntos de la cuadricula de reflectividad.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde, antes de integrar los valores
de medicion de hipersuperficie, el método comprende, ademas:

. discretizar (85) cada hipersuperficie de medicion del conjunto de hipersuperficies de mediciéon para
obtener los valores de medicién de hipersuperficie;

. interpolar (87) los valores de medicion de hipersuperficie discretizados para que coincidan
sustancialmente con los puntos de la cuadricula de medicion.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde el término de discrepancia
de datos se expresa como una funcién positiva que evalia una distancia entre el valor de medicion y la
estimacion del valor de medicion para cada punto de la cuadricula de medicion del conjunto de puntos de la
cuadricula de medicion.

El método de acuerdo con la reivindicacién 5, en donde la funcién positiva es una funcién positiva diferenciable.
El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde la funcién objetivo se expresa
como una combinacion del término de discrepancia de datos y al menos un término anterior de la imagen, el

término anterior de la imagen que comprende la informacién anterior sobre los valores de reflectividad.

El método de acuerdo con la reivindicacion 7, en donde el al menos un término anterior de la imagen se expresa
como el #p-normal al poder de p de la representacion del conjunto de estimaciones de valores de reflectividad

N r
en un modelo dado, el #,-normal que se define para un vector as como , donde

R denota el espacio de los nimeros reales.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde las ondas de pulso son
ondas acusticas de pulso u ondas de radiacion electromagnética.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde las ondas de pulso
comprenden un conjunto de ondas planas dirigidas o un conjunto de ondas divergentes.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde las ondas de pulso se
generan por al menos un dispositivo de transduccion electromecanica excitado por una sefial eléctrica, y los
valores de medicidon se obtienen a partir de una sefial eléctrica generada por al menos un dispositivo de
transduccion electromecanica reciproco.

El método de acuerdo con la reivindicacion 11, en donde los dispositivos de transduccion electromecanica se
disponen espacialmente en

. una sonda de formacion lineal con una estructura de multiples elementos con sustancialmente un paso
de longitud de onda, y alineados a lo largo de una linea recta, convexa o céncava;

. una sonda de formacién en fase con una estructura de multiples elementos con sustancialmente medio
paso de longitud de onda, y alineados a lo largo de una linea recta, convexa o concava;

. una sonda de formacién de matriz con una estructura de multiples elementos con sustancialmente un
paso de longitud de onda, y alineados en una superficie plana; o

. una sonda de formacién de matriz con una estructura de multiples elementos con sustancialmente
medio paso de longitud de onda, y alineados en una superficie plana.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde las hipersuperficies de
reflectividad y mediciéon tienen una forma cénica cuando el conjunto de valores de reflectividad se encuentra
en un espacio en 2D, y una forma cuadratica cuando el conjunto de valores de reflectividad se encuentra en
un espacio en 3D.

El método de acuerdo con cualquiera de las reivindicaciones anteriores, en donde la integracion de los valores
de medicion o reflectividad de hipersuperficie se logra por medio de la integracion numérica, y en donde el
método comprende, ademas: adicionar (79) la estimacion del valor de medicion obtenida a la estimacion del
valor de medicioén anterior en el punto de la cuadricula de medicién respectivo para obtener una estimacion del
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valor de mediciéon acumulado; y convolucionar (80) la estimacion del valor de medicion acumulado con la forma
de pulso de la onda de pulso transmitida.

Un aparato de formacion de imagenes (1) para reconstruir una imagen de un objeto, el aparato que comprende
medios para:

. transmitir un conjunto de ondas de pulso a un objeto para ser reconstruido al menos parcialmente por
medio de un conjunto de elementos de transmision (13);

. recibir un conjunto de formas de onda de eco reflejadas, por medio de un conjunto de sensores (13),
del objeto caracterizado por un conjunto de valores de reflectividad definidos en una cuadricula de
reflectividad que comprende los puntos de la cuadricula de reflectividad, el conjunto de formas de onda de
eco que define un conjunto de valores de medicion definidos en una cuadricula de medicion que comprende
los puntos de la cuadricula de medicion;

. definir un problema inverso para obtener un conjunto de estimaciones de valores de reflectividad a
partir del conjunto de valores de medicion mediante un modelo de medicién;

. expresar el problema inverso como un problema de optimizacién que implica una funcion objetivo que
comprende un término de discrepancia de datos;

. expresar el problema de optimizacién como un sistema de ecuaciones que implican contribuciones
del término de discrepancia de datos;

. obtener el conjunto de estimaciones de valores de reflectividad al realizar iteraciones en el sistema de
ecuaciones hasta que se haya alcanzado un umbral de convergencia dado, al menos algunas de las
iteraciones que involucran al menos una estimacioén del valor de medicién para cada punto de la cuadricula
de medicion de un conjunto de puntos de la cuadricula de medicion y una estimacion del valor de
reflectividad para cada punto de la cuadricula de reflectividad de un conjunto de puntos de la cuadricula de
reflectividad;

el aparato caracterizado porque para obtener las contribuciones en el sistema de ecuaciones, el aparato
comprende medios para:

. obtener la estimacion del valor de medicion para cada punto de la cuadricula de medicion del conjunto
de puntos de la cuadricula de mediciéon del modelo de medicién, la estimacion del valor de medicién que se
configura para obtenerse al:

. generar (71) un conjunto de ecuaciones paramétricas de reflectividad por elemento de
transmision - trayectoria del sensor que define un conjunto de hipersuperficies de reflectividad que
comprende los valores de reflectividad de hipersuperficie;

. integrar (77) los valores de reflectividad de hipersuperficie sobre cada hipersuperficie de
reflectividad del conjunto de hipersuperficies de reflectividad para obtener la estimacion del valor de
medicién para el punto de la cuadricula de medicién respectivo;

. obtener la estimacién del valor de reflectividad para cada punto de la cuadricula de reflectividad del
conjunto de puntos de la cuadricula de reflectividad de un operador adjunto del modelo de medicién, la
estimacion del valor de reflectividad que se configura para obtenerse al:

. generar (83) un conjunto de ecuaciones paramétricas de medicion por elemento de transmisién
- trayectoria del sensor que define un conjunto de hipersuperficies de medicion que comprende los
valores de medicion de hipersuperficie;

. integrar (89) los valores de medicion de hipersuperficie sobre cada hipersuperficie de medicion

del conjunto de hipersuperficies de medicion para obtener la estimacion del valor de reflectividad para
el punto de la cuadricula de reflectividad respectivo.
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