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Решена задача анализа влияния шума квантования коэффициентов фильтров дискретного вейвлет-преоб-
разования (ДВП) на результат обработки трехмерных медицинских изображений. Предложен метод кванто-
вания коэффициентов. Разработан метод расчета погрешности ДВП-изображений. ДВП выполняется с ис-
пользованием чисел в формате с фиксированной точкой.
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Исследование шума квантования фильтров
дискретного вейвлет-преобразования для обработки

трехмерных изображений в медицине

Введение

В настоящее время в медицине активно ис-
пользуется визуализация двумерных и трех-
мерных данных, получаемых с помощью мно-
жества различных методов, в частности, маг-
нитно-резонансных [1—3], рентгенологических 
[4, 5], радионуклидных [5], оптических [4, 6] и 
ультразвуковых [1, 7]. Необходимость очистки 
от шума двумерных и трехмерных медицин-
ских изображений является постоянной про-
блемой в современных системах визуализации 
[1, 4, 5, 7]. С развитием цифровых устройств и 
технологий сканирования медицинские систе-
мы визуализации дают возможность получения 
все более точных изображений с улучшенным 
качеством, с использованием более высоких 
пространственных разрешений и битовой глу-
бины. Такие улучшения увеличивают объем 
информации, которая должна обрабатываться, 
передаваться и храниться. Это особенно ак-
туально при использовании технологий трех-
мерного сканирования [3]. Например, четыре 
набора медицинских изображений позитрон-
но-эмиссионной томографии одного пациента 
могут потребовать более 4 ГБ дискового про-
странства для хранения [8]. Результаты оптиче-
ской когерентной томографии могут занимать 
более 40 ГБ памяти [6]. С учетом нынешнего 
уровня развития технологий хранения данных, 
при котором емкость жестких дисков составля-
ет в среднем 1...2 ТБ, сжатие трехмерных изо-
бражений также является актуальной пробле-
мой в современных системах визуализации.

Для решения задач очистки от шума и сжа-
тия двумерных и трехмерных медицинских 

изображений на практике используются раз-
личные преобразования, наиболее распро-
страненными из которых являются дискретное 
преобразование Фурье (ДПФ) [2, 3, 6, 8] и дис-
кретное вейвлет-преобразование (ДВП) [1, 3, 
4, 6—8]. В то время как ДПФ выделяет только 
частотную информацию, ДВП позволяет полу-
чить частотно-временную информацию о сиг-
нале, которая содержит его локальные и ча-
стотные особенности. ДВП двумерных и трех-
мерных изображений осуществляется путем 
свертки с парой вейвлет-фильтров — низко-
частотного и высокочастотного, выделяющих 
основную и детальную информацию соот-
ветственно. Путем манипуляций над деталь-
ной информацией осуществляются очистка 
от шума и сжатие в современных алгоритмах
SPIHT [9], EZW [10] и др. Операция свертки 
имеет высокую вычислительную сложность. 
Одним из путей улучшения ее характеристик 
является аппаратная реализация на современ-
ных микроэлектронных устройствах (FPGA, 
ASIC и др.) [11—13], работающих с числами 
в формате с фиксированной точкой. При пре-
образовании коэффициентов вейвлет-филь-
тров в этот формат возникает шум кванто-
вания, из-за которого свертка выполняется 
с погрешностью. Возникает вопрос о точности 
представления коэффициентов вейвлет-фильт-
ров в памяти устройства, эффективной с точ-
ки зрения затрачиваемых ресурсов и в то же 
время необходимой для достижения требуе-
мого качества обработки изображений. В изу-
ченных материалах по аппаратной реализа-
ции ДВП медицинских изображений на FPGA 
и ASIC [13—22] отсутствуют упоминания о вы-
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бранных разрядностях коэффициентов вейвлет-
фильтров. В работе [23] авторы квантуют коэф-
фициенты 16 битами, однако отсутствует какое-
либо обоснование сделанного выбора. В работе 
[24] решена задача анализа шума квантования, 
возникающего в результате округления коэф-
фициентов вейвлет-фильтров, при обработке 
обычных двумерных 8-битных полутоновых и 
24-битных полноцветных изображений.

Целью данной работы является выявле-
ние зависимости качества ДВП трехмерных 
медицинских изображений различной глуби-
ны цвета от шума, возникающего при кван-
товании коэффициентов вейвлет-фильтров 
с компактным носителем. Особое внимание 
уделено определению минимальной разрядно-
сти коэффициентов, при которой этот шум не 
оказывает существенного влияния на резуль-
тат обработки изображений либо не влияет на 
него вовсе, в терминах пикового отношения 
сигнала к шуму (PSNR) [25].

ДВП трехмерных изображений

ДВП — преобразование сигнала, представ-
ляющее собой свертку входных данных с на-
бором дискретных вейвлет-фильтров, пере-
водящим их из временного представления 
в частотно-временное. Будем считать, что 
вейвлет-фильтры F состоят из коэффициентов 
fF, i, где i = 0, ..., k – 1, — номер коэффициента, 
а k — число коэффициентов. Коэффициенты 
низкочастотных и высокочастотных вейвлет-
фильтров анализа (LD, HD) и синтеза (LR, HR) 
связаны соотношениями [11]
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Далее рассматриваются только вейвлеты 
с компактным носителем [26], наиболее рас-
пространенными из которых являются: вейв-
леты Добеши dbk/2, где db1 — вейвлет Хаара; 
симлеты symk/2 и койфлеты coif k/6.

Представим трехмерное цифровое изобра-
жение I из X строк, Y столбцов и Z кадров как 
функцию I(x, y, z), где 0 m x m X – 1, 0 m y m Y – 1 
и 0 m z m Z – 1 — пространственные координа-
ты I. Значения вокселей (аналогов двумерных 
пикселей для трехмерного пространства) пред-
ставляются в виде I(x, y, z) для полутоновых 
изображений и I(x, y, z, c) для полноцветных, 
где c — номер цвета (например, для изобра-
жений в формате RGB c = 1, 2, 3 — красный, 
зеленый и синий соответственно).

Свертка вейвлет-фильтра F с трехмерным 
изображением выполняется по формулам
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где I′, I′′ и I′′′ — результаты свертки по строкам, 
столбцам и кадрам соответственно. ДВП трех-
мерного изображения осуществляется путем 
последовательной свертки с вейвлет-фильтра-
ми согласно схеме, представленной на рис. 1, и 
включает перечисленные ниже этапы.

Рис. 1. Схема ДВП трехмерного изображения:
а — анализ; б — синтез
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1. Анализ строк проводится путем разло-
жения изображения I по строкам низкоча-
стотным LD и высокочастотным HD вейвлет-
фильтрами и понижающей в два раза дискре-
тизации, обозначаемой символом ↓2.

2. Анализ столбцов выполняется путем раз-
ложения коэффициентов, полученных на 1 
этапе, по столбцам аналогично анализу строк.

3. Анализ кадров проводится путем разло-
жения коэффициентов, полученных на втором 
этапе, по кадрам аналогично анализу строк.

В результате анализа происходит разложе-
ние исходного трехмерного изображения I на 
восемь наборов коэффициентов LLL, LLH, 
LHL, LHH, HLL, HLH, HHL, HHH, которые 
можно разделить на две группы: аппроксими-
рующие (LLL), которые соответствуют низко-
частотной части сигнала и содержат основную 
информацию об изображении; детализирую-
щие (LLH, LHL, LHH, HLL, HLH, HHL, HHH), 
которые соответствуют высокочастотной части 
сигнала и содержат детальную информацию об 
изображении. Посредством манипуляций над 
коэффициентами разложения изображения 
осуществляются очистка от шума и сжатие.

4. Синтез кадров выполняется путем повы-
шающей в два раза дискретизации, обозначае-
мой символом ↓2, коэффициентов разложения 
изображения по кадрам, восстановления низ-
кочастотным LR и высокочастотным HR вейв-
лет-фильтрами и суммирования соответству-
ющих результатов.

5. Синтез столбцов проводится путем восста-
новления коэффициентов, полученных на чет-
вертом этапе, по столбцам аналогично синтезу
кадров.

6. Синтез строк выполняется путем восста-
новления коэффициентов, полученных на пятом 
этапе, по строкам аналогично синтезу кадров.

В результате синтеза восьми наборов коэф-
фициентов LLL, LLH, LHL, LHH, HLL, HLH,
HHL, HHH происходит восстановление изобра-
жения �I . Теоретически исходное изображение 
должно быть полностью восстановлено, так как 
схема на рис. 1 обладает свойством точного вос-
становления сигнала [27]. Однако на практике 
из-за шума квантования, обусловленного циф-
ровым форматом представления данных, в про-
цессе ДВП появляется погрешность, искажаю-
щая как наборы коэффициентов LLL, LLH, LHL,
LHH, HLL, HLH, HHL, HHH, так и восстанов-
ленное изображение �I . В зависимости от зна-
чения данной погрешности результат обработки 
изображений может иметь качество, неприемле-
мое для выполнения поставленной задачи.

Возникает вопрос о минимальной разряд-
ности представления коэффициентов fF, i вейв-
лет-фильтров F, эффективного с точки зре-
ния аппаратной реализации на современных 
устройствах и необходимого для достижения 
обработанным изображением высокого каче-
ства. На современных устройствах скорость 
выполнения операций с числами в формате 
с фиксированной точкой существенно выше, 
чем в формате с плавающей точкой, что может 
быть использовано при разработке устройств 
обработки трехмерных изображений. Поэто-
му мы предлагаем квантовать коэффициенты 
вейвлет-фильтров следующим образом: умно-
жать на 2n и округлять к большему:

 *
, ,2 .n

F i F if f⎡ ⎤= ⎢ ⎥  (2)

Разрядность r представления квантованных 
коэффициентов *

,F if  в этом случае может быть 
вычислена по формуле r = n + 1. Значения 
вокселей обработанного трехмерного изобра-
жения I *, полученного в результате ДВП, пре-
образуются делением на 26n (по 2n за каждую 
свертку с вейвлет-фильтрами) и округлением 
к меньшему:

 � 62 .nI I− ∗⎢ ⎥= ⎣ ⎦  (3)

Операции округления к большему и к мень-
шему выполняются путем отбрасывания дроб-
ной части числа с добавлением единицы в слу-
чае округления к большему. При округлении 
в разные стороны погрешности этих округле-
ний будут иметь разные знаки и частично ком-
пенсировать друг друга. Применение операций 
округления именно в таком порядке требует 
меньших ресурсов при аппаратной реализа-
ции, чем операции округления к ближайшему 
целому. Это объясняется тем, что коэффици-
енты вейвлет-фильтров известны априори и их 
квантование с округлением вверх может быть 
выполнено предварительно. Таким образом, 
в аппаратной части коэффициенты *

,F if  будут 
использоваться в виде констант. Выполнение 
свертки осуществляется с использованием 
арифметико-логических устройств, и округле-
ние ее результатов вниз осуществляется про-
стым отбрасыванием дробной части и не тре-
бует дополнительных аппаратных и времен-
ных затрат.

В качестве критерия оценки качества об-
работки изображений используется числовая 
характеристика PSNR, или пиковое отноше-
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ние сигнал-шум между двумя изображениями 
(оригиналом I и полученным изображени-
ем �I ), вычисляемая следующим образом [28]:

 PSNR = 10lg(M2/MSE),

где M — максимальное значение яркости вок-
селей изображений; MSE — среднеквадрати-
ческое отклонение значений яркости, опре-
деляемое для полутоновых (MSEgrayscale) [29] и 
полноцветных (MSEcolor) [30] трехмерных изо-
бражений по формулам
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Характеристика PSNR имеет логарифмиче-
скую природу и измеряется в децибелах (дБ). 
Чем лучше качество обработки изображения, 
тем больше значение PSNR. Для одинаковых 
(тождественно равных) изображений PSNR = ∞.
Качество обработки изображения считается 
высоким, если PSNR l 40 дБ, так как значение 
40 дБ описывает разницу между двумя изобра-
жениями, практически незаметную для чело-
века [25]. В следующем разделе показано, как 
разрядность коэффициентов вейвлет-филь-
тров влияет на качество обработки трехмер-
ных медицинских изображений.

Теоретический анализ максимальной погрешности 
ДВП трехмерных медицинских изображений

Погрешность при ДВП изображений воз-
никает в результате преобразования коэффи-
циентов фильтров ДВП (шум квантования) по 
формуле (2). Затем она возрастает при сверт-
ках, повышающих дискретизациях и сложе-
ниях результатов сверток. Округление после 
масштабирования значений вокселей вос-
становленного изображения также оказывает 
влияние. Отметим следующие важные факты:

1. Согласно формуле (1) рассматриваемые 
анализирующие и синтезирующие вейвлет-
фильтры состоят из одинаковых коэффици-
ентов, следовательно, и максимальные абсо-
лютные погрешности вычислений также будут 
равны. По этой причине в рамках проводимых 

расчетов вейвлет-фильтры подразделяются 
только на низкочастотные L и высокочастот-
ные H.

2. Суммы коэффициентов низкочастотных L 
и высокочастотных H вейвлет-фильтров равны 

1

,
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2
k

L i
i

f
−

=
=∑  и 
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,
0

0
k

H i
i

f
−

=
=∑  соответственно [11].

3. Абсолютная погрешность ДВП изобра-
жения максимальна, когда максимальны все 
значения яркости вокселей изображения, так 
как в этом случае максимальна погрешность 
свертки изображения с низкочастотным филь-
тром, многократно превосходящая погреш-
ность свертки изображения с высокочастот-
ным фильтром в силу предыдущего факта.

Введем обозначения.
Ej, F — предельная абсолютная погрешность 

(ПАП) вычисления значения коэффициента 
изображения на j-м этапе, возникшая в ре-
зультате свертки с последовательностью вейв-
лет-фильтров F;

SF — точное значение суммы коэффициен-
тов вейвлет-фильтра F;

Tj, F — точное значение вычислений на j-м 
этапе, после свертки с последовательностью 
вейвлет-фильтров F.

В результате каждой повышающей дискре-
тизации ↑2 погрешности а для всех наборов 
коэффициентов LLL, LLH, LHL, LHH, HLL, 
HLH, HHL, HHH разделяются на две группы. 
В ходе восстановления изображения повыша-
ющая дискретизация применяется трижды. 
В результате мы получаем восемь групп по-
грешностей aε, где ε = 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8. Таким 
образом, к введенным обозначениям необхо-
димо добавить дополнительный индекс ε, обо-
значающий вычисления по пространственным 
характеристикам коэффициентов. Далее пред-
ставлен метод проведения расчетов для оценки 
максимальной погрешности вычислений ДВП 
трехмерных изображений:

Этап 1. Квантование коэффициентов вейв-
лет-фильтров:
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Этап 2. Разложение по строкам:

 2, 2, 1, 2, 1,; ; .L L L L H HT S M E E M E E M= = =

Все Tj, F, представляющие собой результат 
свертки с фильтром H, равны нулю, так как Tj, F

одинаковы для всех вокселей и 
1

,
0

0
k

H i
i

f
−

=
=∑  [11].

Этап 3. Разложение по столбцам:
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Этап 4. Разложение по кадрам:
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Этап 5. Восстановление по кадрам (e = 1, 2):
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Этап 6. Суммирование по кадрам (e = 1, 2):
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Этап 7. Восстановление по столбцам:
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Этап 8. Суммирование по столбцам
(e = 1, 2, 3, 4):
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Этап 9. Восстановление по строкам:
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Этап 10. Суммирование по строкам
(e = 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8):

 E10, l = E9, L, l + E9, H, l.

Этап 11. Преобразование значений вокселей 
восстановленного изображения
(e = 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8):

 6
11, 10,2 .nE E−

ε ε⎢ ⎥= ⎣ ⎦

Полученные значения E11, ε (ε = 1, 2, 3, 4, 5, 
6, 7, 8) представляют собой результирующую 
погрешность метода и позволяют вычислить 
характеристику оценки качества обработки 
изображения
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2 2
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1
10 lg 8 ,PSNR M E ε
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1
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Формула (4) позволяет определить мини-
мальное качество трехмерного изображения, 
полученного в результате ДВП, в зависимости 
от максимального значения яркости M и вы-
бранной разрядности r = n + 1 коэффициентов 
fF, i вейвлет-фильтров F.

В табл. 1—3 представлены минимальные зна-
чения разрядностей r, при которых, согласно 
формуле (4) результат ДВП изображений с 8-, 
12- и 16-битными цветовыми каналами дости-
гает высокого (PSNR l 40 дБ) и максимального 
качества (PSNR = ∞) при обработке вейвлетами 
Добеши db k/2, симлетами sym k/2 и койфлета-
ми coif k/6 с числом коэффициентов k.

На основе данных из табл. 1—3 мы можем 
сделать следующие выводы.

1. Минимальную разрядность r коэффици-
ентов вейвлет-фильтров с компактным носи-
телем, при которой результат ДВП трехмерно-
го изображения гарантированно не содержит 
видимых искажений (PSNR l 40), можно опре-
делить по формуле

 11 2 1r k⎢ ⎥= + −⎣ ⎦ , (5)

где k — число коэффициентов вейвлет-
фильтров.

2. Минимальную разрядность r коэффици-
ентов вейвлет-фильтров с компактным носи-
телем, при которой результат ДВП трехмерно-
го изображения гарантированно не содержит 

Таблица 1

Минимальные значения r, при которых результат ДВП изображения вейвлетами Добеши достигнет определенного качества

Канал, бит PSNR, дБ db1 db2 db3 db4 db5 db6 db7 db8 db9 db10

8
40 11 11 12 12 12 13 13 13 13 14

∞ 13 13 14 14 14 15 15 15 15 15

12
40 11 11 12 12 12 13 13 13 13 14

∞ 16 17 17 18 19 19 19 19 19 20

16
40 11 11 12 12 13 13 13 13 13 14

∞ 20 21 22 22 23 22 23 23 23 24
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искажений (PSNR = ∞), можно определить по 
формуле

 ( )25 log 1 2 1r M k⎢ ⎥= + + + −⎣ ⎦ , (6)

где M — максимальное значение яркости вок-
селей изображения.

Формулы (5) и (6) применимы 
как для полутоновых, так и для 
полноцветных изображений. В сле-
дующем разделе продемонстриро-
вано их использование на примере 
ДВП трехмерных медицинских изо-
бражений.

Моделирование ДВП трехмерных 
медицинских изображений

Моделирование проведено в про-
граммной среде MATLAB версии 
R2018a для двух трехмерных томо-
графических полутоновых изобра-
жений: "wmri" (рис. 2, а, см. четвер-
тую сторону обложки) — 8-битное 
изображение размера 128Ѕ128Ѕ27; 
"Trufi_COR" (рис. 3, а) — 12-битное 
изображение размера 320Ѕ320Ѕ30. 
ДВП изображений осуществлено 
следующим образом: с помощью 
команды "wfilters" получены коэффи-
циенты fF, i фильтров db k/2, sym k/2
и coif k/6; далее они квантованы и 
преобразованы в формат с фикси-
рованной точкой умножением на 2n 
(n = 1, 2, 3, ..., 20) и округлением 
к большему по формуле (2); с помо-
щью команды "dwt3" осуществлено 
ДВП изображений; результаты об-

работки I* преобразованы делением на 26n и 
округлением к меньшему по формуле (3).

Примеры обработки изображений "wmri" и 
"Trufi_COR" вейвлетом db8 представлены на 
рис. 2 (см. четвертую сторону обложки) и рис. 3 
соответственно). Из рисунков видно, что при 
увеличении разрядности r качество обработ-

Таблица 2

Минимальные значения r, при которых результат ДВП изображения 
симлетами достигнет определенного качества

Канал, 
бит

PSNR, 
дБ

sym1 sym2 sym3 sym4 sym5 sym6 sym8 sym10

8
40 11 11 12 12 12 13 13 13

∞ 13 13 14 14 15 15 15 15

12
40 11 11 12 12 13 13 13 14

∞ 16 17 17 18 19 19 19 19

16
40 11 11 12 12 13 13 13 14

∞ 20 21 22 22 23 23 23 24

Таблица 3

Минимальные значения r, при которых результат ДВП 
изображения койфлетами достигнет определенного качества

Канал, 
бит

PSNR, 
дБ

coif1 coif2 coif3 coif4 coif5

8
40 12 13 13 14 14

∞ 14 15 15 16 16

12
40 12 13 13 14 14

∞ 18 19 19 20 20

16
40 12 13 13 14 14

∞ 22 22 23 24 24

Рис. 3. Пример ДВП 12-битного изображения "Trufi_COR" (15-й кадр) вейв-
летом db8:
а) исходное изображение; обработанное изображение: б) r = 7; PSNR = 
= 30,27 дБ; в) r = 9; PSNR = 46,08 дБ; г) r = 17; PSNR = ∞
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ки постепенно улучшается: на рис. 2, б и 3, б
видны искажения; на рис. 2, в и 3, в восстанов-
ленные изображения неотличимы на глаз от 
исходных изображений; на рис. 3, г и 4, г вос-
становленные изображения тождественно рав-
ны соответствующим исходным. Результаты 
моделирования имеют более высокое качество 
по сравнению с результатами теоретического 
анализа.

В табл. 4—6 представлены выборочные тео-
ретические данные из табл. 1—3, дополненные 

практическими результатами моделирования 
ДВП и разницей между ними.

На основе сделанных расчетов и модели-
рования, результаты которых представлены 
в табл. 4—6, мы можем сделать следующие 
выводы.

1. Все теоретические значения PSNR, полу-
ченные в предыдущем разделе, не превосходят 
соответствующие значения, полученные в ре-
зультате моделирования, что подтверждает вер-
ность теоретического анализа. Таким образом, 
формулы (5) и (6) могут быть использованы 
для определения минимальной разрядности r 
коэффициентов вейвлет-фильтров с компакт-
ным носителем, при которой результат ДВП 
трехмерного медицинского изображения име-
ет высокое (PSNR l 40 дБ) или максимальное 
(PSNR = ∞) качество соответственно.

2. Для достижения высокого качества ДВП 
трехмерного медицинского 8-битного изобра-
жения на практике потребовалось на 1...2 бита 
меньше, чем того требуют результаты, полу-
ченные теоретически, так как в теоретическом 
анализе предсказан худший случай.

3. Для достижения высокого и максималь-
ного качества ДВП трехмерного медицинского 
12-битного изображения на практике потре-
бовалось на 4...5 битов меньше и на 1...2 бита 
меньше соответственно, чем того требуют ре-
зультаты теоретического анализа. Наличие 
данной разницы объясняется тем, что в трех-
мерных медицинских 12-битных изображе-
ниях отношение среднего значения яркости 
вокселей к максимальному М в среднем непре-

Таблицы 4

Минимальные значения r,
при которых результат ДВП изображения вейвлетами 

Добеши достигает определенного качества

Канал, 
бит

PSNR, 
дБ

Результаты db2 db4 db6 db8 db10

8

40

Теоретические 11 12 13 13 14

Практические 10 11 11 12 12

Разница 1 1 2 1 2

∞

Теоретические 13 14 15 15 15

Практические 13 14 15 15 15

Разница 0 0 0 0 0

12

40

Теоретические 11 12 13 13 14

Практические 7 8 9 9 9

Разница 4 4 4 4 5

∞

Теоретические 17 18 19 19 20

Практические 16 17 17 17 18

Разница 1 1 2 2 2

Таблица 5

Минимальные значения r, при которых результат ДВП 
изображения симлетами достигает определенного качества

Канал, 
бит

PSNR, 
дБ

Результаты sym2 sym4 sym6 sym8 sym10

8

40

Теоретические 11 12 13 13 13

Практические 10 11 11 12 12

Разница 1 1 2 1 1

∞

Теоретические 13 14 15 15 15

Практические 13 14 15 15 15

Разница 0 0 0 0 0

12

40

Теоретические 11 12 13 13 14

Практические 7 8 8 9 9

Разница 4 4 5 4 5

∞

Теоретические 17 18 19 19 19

Практические 16 16 17 18 18

Разница 1 2 2 1 1

Таблица 6

Минимальные значения r, при которых результат ДВП 
изображения койфлетами достигает определенного качества

Канал, 
бит

PSNR, 
дБ

Результаты coif1 coif2 coif3 coif4 coif5

8

40

Теоретические 12 13 13 14 14

Практические 10 12 12 12 12

Разница 2 1 1 2 2

∞

Теоретические 14 15 15 16 16

Практические 14 15 15 16 16

Разница 0 0 0 0 0

12

40

Теоретические 12 13 13 14 14

Практические 7 9 9 10 10

Разница 5 4 4 4 4

∞

Теоретические 18 19 19 20 20

Практические 17 17 18 18 18

Разница 1 2 1 2 2
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небрежимо меньше, чем у 8-битных изображе-
ний, в результате чего мы получаем более вы-
сокие значения PSNR.

4. Качество ДВП трехмерных медицинских 
изображений в большей степени зависит от их 
цветовой глубины, от требуемого качества об-
работки, от числа коэффициентов фильтров 
выбираемого вейвлета и в меньшей степени от 
вида вейвлета.

Заключение

В статье решена задача анализа влияния 
шума квантования коэффициентов фильтров 
дискретного вейвлет-преобразования (ДВП) 
на результат обработки трехмерных медицин-
ских изображений. Предложен метод кван-
тования коэффициентов вейвлет-фильтров, 
позволяющий минимизировать ресурсы при 
аппаратной реализации путем упрощения вы-
полнения операций округления. Разработан 
метод, позволяющий рассчитать максималь-
ную погрешность вычислений, которая мо-
жет возникнуть в результате ДВП трехмерного 
полутонового или полноцветного изображе-
ния с различной глубиной цвета. Выведена 
формула (4), позволяющая определить мини-
мальное качество ДВП трехмерных изображе-
ний в зависимости от используемого вейвлета, 
разрядности коэффициентов и цветовой глу-
бины. Доказано, что формулы (5) и (6) позво-
ляют определить минимальную разрядность 
коэффициентов вейвлет-фильтров с компакт-
ным носителем, при которой результат ДВП 
трехмерных изображений достигает высокого 
(PSNR l 40 дБ) и максимального (PSNR = ∞)
качества в зависимости от используемого 
вейвлета соответственно. Моделирование ДВП 
трехмерных томографических изображений 
показало, что по сравнению с теоретическими 
результатами можно достичь сокращения раз-
рядности коэффициентов, сохраняя при этом 
требуемое качество обработки. В предложен-
ном методе реализации ДВП все данные пред-
ставлены в формате с фиксированной точкой 
и упрощено выполнение операций округления.

Полученные результаты открывают возмож-
ность для эффективной аппаратной реализа-
ции ДВП на современных устройствах (FPGA, 
ASIC и др.) для очистки от шума и сжатия 
трехмерных медицинских изображений.
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