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SECCIÓN A. CIENCIA BÁSICA

EL PROCESO VISUAL. ÓPTICA OCULAR

La visión es un proceso complejo, donde el sistema 
visual transforma los estímulos luminosos que recibe en 
información que es procesada por el cerebro, adaptán-
dose extraordinariamente a los cambios del entorno (ilu-
minación, color, contraste), y del propio sistema ocular 
(envejecimiento, patologías, tratamientos o errores refrac-
tivos), para mantener una correspondencia constante en-
tre codificación y entorno visual. Este proceso se realiza 
en 3 etapas diferenciadas: óptica, retiniana y cortical. La 
luz que proviene de un objeto se enfoca primero median-
te la óptica del ojo (principalmente la córnea y el cristalino) 
para formar una imagen en la retina. En la retina, los fo-
torreceptores muestrean la distribución de la luz, y luego 
la luz es absorbida y convertida en señales químicas y 
eléctricas (señales visuales) por las capas de la retina. Es-
tas señales salen del ojo a través del nervio óptico y se 
transforman en representaciones corticales en el cerebro.

La formación de la imagen en el ojo se puede com-
parar con un sistema óptico artificial (i.e. una cámara), 
que tiene una cámara interior oscura para evitar la luz pa-
rásita (stray light), una apertura variable para dejar entrar 
más o menos luz y un sistema de enfoque ajustable para 
visualizar objetos. a diferentes distancias. El sistema óp-
tico del ojo tiene esos 3 elementos, y está formado prin-
cipalmente por la córnea y el cristalino, que proyectan 
las imágenes en la retina a través de una apertura limi-
tante, la pupila, definida por el iris. Sin embargo, existen 
algunas diferencias entre ambos sistemas ópticos, que 

tienen su origen en la base biológica del ojo. El sistema 
óptico del ojo responde a su entorno, crece, envejece y 
padece enfermedades, en un intento por brindar la mejor 
imagen en diferentes circunstancias.

CALIDAD ÓPTICA OCULAR

El ojo humano está lejos de ser un sistema óptico 
perfecto. Las imágenes proyectadas en la retina se ven 
afectadas por el efecto combinado de la difracción, la 
dispersión y las aberraciones oculares. Los efectos de 
difracción están asociados con un tamaño de apertura 
limitado y, por lo tanto, predominan en los tamaños de 
pupila pequeños. La dispersión es debida principalmen-
te al cristalino, y aumenta con la edad y con otras con-
diciones como cicatrices corneales y cirugía refractiva. 
Por otro lado, las aberraciones oculares emborronan la 
imagen retiniana, reduciendo el contraste de la misma 
y limitando las frecuencias espaciales disponibles para 
etapas posteriores del procesamiento visual. Su inves-
tigación ha estado liderada por el estudio de los errores 
refractivos, ya que las anomalías refractivas más impor-
tantes en el ojo son el desenfoque y el astigmatismo 
(aberraciones de bajo orden, LOAs). Sin embargo, el ojo 
sufre de otras aberraciones de alto orden (HOAs). La 
figura 1 muestra una representación esquemática del 
impacto de las aberraciones oculares en la calidad de 
la imagen retiniana en (a) un ojo libre de aberraciones y 
(b) un ojo aberrado.

Figura 1: Aberración de onda e imagen retiniana. Representación esquemática de la aberración de onda monocromática y su impacto en la cali-
dad de imagen en retina en (a) un ojo limitado por difracción (frente de onda plano) y en (b) un ojo con aberraciones (frente de onda aberrado) (1).
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Aberraciones oculares

La calidad óptica ocular se describe en términos de 
aberración de onda W(x,y), que describe las distorsio-
nes de un cierto frente de onda (superficie que contiene 
puntos con la misma fase y ortogonales al eje de propa-
gación) en el plano de la pupila a medida que avanza a 
través del sistema óptico. En un sistema perfecto libre 
de aberraciones (limitado por difracción), el frente de 
onda tendría una forma perfectamente esférica y la ima-
gen de una fuente puntual a través de una pupila circular 
estaría limitada solo por difracción, por lo que la imagen 
de una fuente puntual será un punto (2,3).

La presencia de aberraciones induce desviaciones 
en el frente de onda de la forma esférica ideal. El mapa 
de aberración de onda W(x,  y) (en coordenadas car-
tesianas), representa por tanto la diferencia entre una 
onda esférica perfecta (esfera de referencia) y el frente 
de onda aberrado en la pupila de salida (4) y se puede 
representar en un mapa de aberración de onda como se 
muestra en la figura 2. Además, dependiendo de los re-
quisitos del sistema, las aberraciones ópticas se pueden 
representar como: aberración de onda (salida del frente 
de onda del frente de onda ideal, medido en la pupila 
de salida), aberración transversal (salida de un rayo de 
su posición ideal en el plano de la imagen), o aberración 
longitudinal (desviación de la intersección de un rayo 
con el eje óptico de su posición ideal) (3). Además, las 
aberraciones oculares se pueden dividir en aberraciones 
cromáticas y monocromáticas (geométricas).

Aberraciones monocromáticas. Polinomios 
de Zernike

Las aberraciones de ondas monocromáticas tienen 
su origen en la geometría, las irregularidades, la inclina-
ción y los descentramientos de los componentes del sis-
tema óptico ocular. Aumentan con el diámetro de la pu-
pila de salida y dependen de la longitud de onda (3,5). La 

aberración de onda monocromática de un sistema óptico 
es una superficie compleja que se describe típicamen-
te, en términos matemáticos, como una combinación de 
polinomios más simples. Para las aberraciones oculares, 
la expansión de los polinomios de Zernike, se ha con-
vertido en la representación estándar (6,7) debido a sus 
propiedades. Los polinomios de Zernike son un conjunto 
de funciones que son ortogonales sobre un círculo uni-
tario y son útiles para describir la forma de un frente de 
onda aberrado en la pupila de un sistema óptico (8). Una 
aberración de onda se puede describir como una suma 
de funciones de polinomios de Zernike ponderadas por 
los denominados coeficientes de Zernike, que indican la 
magnitud de cada aberración particular presente.

La definición matemática estándar de los polinomios 
de Zernike, así como la convención sobre signos, nor-
malización y ordenamiento, es la recomendada por la 
Optical Society of America (OSA) (7), según la cual un 
mapa de fase de frente de onda se puede representar 
como una suma ponderada de polinomios de Zernike 
(en coordenadas polares) de la siguiente manera:
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Figura 2: Representación esquemática del frente de 
onda. Los valores de aberración de onda (distancias 
entre el frente de onda aberrado distorsionado y la 
referencia esférica) se pueden representar como coor-
denada z referida al plano de la pupila (representación 
tridimensional) o se pueden representar como un mapa 
de color (mapa de aberraciones). Adaptado de Llorente 
et al (2009).



3. Aberraciones ópticas y lentes intraoculares 51

donde n = 0, 1, 2,…, y donde m = –n, –n+2, –n+4, …n, 
y dm0 es la delta de Kronecker. La figura 3 muestra los 
polinomios de Zernike hasta orden 6, con su correspon-
diente notación en (a) plano de pupila) y el correspon-
diente impacto (b) en plano de retina, en términos de la 
PSF retiniana.

Los coeficientes de Zernike de 2º orden se pueden 
convertir en refracción esfero-cilíndrica en notación vec-
torial de potencia (9,10) utilizando
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donde cn
m es el coeficiente de Zernike de frecuencia me-

ridional m, y r es el radio de pupila. La notación del vec-
tor de potencia se transpone fácilmente a los formatos 
convencionales de cilindro negativo o cilindro positivo 
utilizados en clínica (10).

Medida de las aberraciones monocromáticas. 
Sensores de frente de onda

Existen diferentes técnicas para medir objetivamen-
te las aberraciones del frente de onda monocromático 
en el plano de pupila. Actualmente, los aberrómetros 
más utilizados se pueden clasificar en dos grupos. 
Los primeros miden la aberración de los rayos en la 
retina o el espacio de la imagen (i.e. LRT, SRR o abe-
rrómetros de tipo Tscherning), mientras que los otros 
miden las aberraciones en el espacio del objeto (i.e. 
Hartmann-Shack). Este último, es el más utilizado en 
la actualidad.

Un sensor de frente de onda de Hartmann-Shack 
(HS) típico consiste en una matriz de microlentes de 
la misma focal, en cuyo plano se coloca una cámara 
CDD. Cuando un frente de onda esférico pasa a través 
del sensor de frente de onda HS, cada microlente se 
enfoca en el foco de la cámara CCD, formando una 

Figura 3: Polinomios de 
Zernike. Representación 
de los polinomios de 
Zernike hasta 6° orden 
(a) y la correspondiente 
función de dispersión de 
punto (PSF) consideran-
do un coeficiente de 1 
µm y 6mm de diámetro 
de pupila. Cada fila de la 
pirámide corresponde a 
un orden radial del po-
linomio y cada columna 
a una frecuencia meri-
dional.

Figura 4: Medida de la calidad óptica ocular. (a) Sensor de frente de onda para la medida de aberraciones monocromáticas; (b) Método 
subjetivo de medida de la LCA: mejor foco subjetivo a diferentes longitudes de onda; (c) Método subjetivo de medida de la TCA: alineamiento 
vernier, en X e Y, de 2 estímulos en rojo y azul.
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matriz regular de puntos (puntos de referencia) (fig. 4a). 
Pero, cuando se muestrea un frente de onda distor-
sionado, cada lente enfoca un punto en una posición 
desplazada lateralmente con respecto a la referencia. 
La pendiente local del frente de onda en las correspon-
dientes posiciones de las microlentes se obtiene a par-
tir del desplazamiento de cada punto con respecto al 
punto de referencia. La aberración de onda se recons-
truye integrando las pendientes de una serie de haces 
incidentes que se cruzan en la pupila de entrada del 
ojo. La reconstrucción modal se basa en la expansión 
de las derivadas de la aberración de onda como una 
combinación lineal de las derivadas de la expansión de 
polinomios de Zernike, y el posterior ajuste por mínimos 
cuadrados de los coeficientes de expansión a los gra-
dientes medidos (1,2).

Aberraciones cromáticas

Las aberraciones cromáticas son consecuencia de 
la dispersión (variación del índice de refracción con la 
longitud de onda) de los medios refractivos de un sis-
tema óptico (3). Hay dos tipos de aberraciones cro-
máticas: la aberración cromática longitudinal (LCA) y la 
aberración cromática transversal (TCA), representadas 
esquemáticamente en la figura 5.

Aberración cromática longitudinal

La dispersión cromática hace que las longitudes 
de onda cortas se enfoquen frente a las longitudes 
de onda largas, produciendo una diferencia cromática 
de enfoque entre las longitudes de onda más cortas y 
más largas, conocida como aberración cromática lon-
gitudinal o axial (LCA). La LCA ocular se puede cuanti-
ficar de diferentes formas: estimando la diferencia cro-
mática de foco (CDF), que es la variación de potencia 
con la longitud de onda, o como diferencia cromática 
de refracción, que es la vergencia de la fuente para la 

cual se encuentra la fuente enfocada en la retina para 
un rango determinado de longitudes de onda. Para 
cualquier nivel de ametropía y acomodación, la dife-
rencia cromática de refracción es la diferencia entre las 
vergencias de los conjugados retinianos para una lon-
gitud de onda l y una longitud de onda de referencia 
l’ (fig. 5). La LCA es relativamente constante en toda 
la población, alrededor de 2D en el rango visible (400-
700 nm) usando técnicas subjetivas, casi invariante en 
ángulos pequeños y moderados a través del campo 
visual, y bastante constante con la edad, aunque algu-
nos estudios han mostrado una disminución de la LCA 
con la edad (11).

La medida de la LCA se puede realizar mediante téc-
nicas subjetivas (i.e. optómetro de Badal, alineamiento 
Vernier) (figs.  4b-c) y técnicas objetivas (i.e. imágenes 
retinianas de doble paso, aberrometría), mientras que 
el método más utilizado para la medida de la TCA es el 
alineamiento Vernier.

La LCA obtenida con métodos subjetivos es signi-
ficativamente más elevada, tanto en ojos fáquicos (11) 
como pseudofáquicos (12), que la obtenida utilizando 
técnicas reflectométricas de doble paso (13,14), con di-
ferencias que surgen muy probablemente de la depen-
dencia de la longitud de onda de la reflectividad de las 
diferentes capas retinianas (15), más que la presencia/
ausencia de aberraciones de alto orden (11).

Aberración cromática transversal

Las irregularidades ópticas, los desalineamientos 
entre los componentes oculares y la posición fuera 
de eje de la fóvea dan como resultado un cambio de 
enfoque transversal dependiente de las longitudes de 
onda, conocido como la Aberración Cromática Trans-
versa (TCA), que es pequeña en la fóvea, y variable 
con una ligera tendencia a que las longitudes de onda 
más cortas se desplacen nasalmente en la retina en 
relación con la luz roja. La TCA se puede expresar 
de dos formas diferentes. Primero por la diferencia 

Figura 5: Aberración cromática ocular. (a) Aberración cromática longitudinal (LCA); (b) Aberración cromática transversal (TCA)(1).
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cromática de posición, que es una medida angular, 
y segundo por la diferencia cromática de aumento 
(CMD), que es la variación dependiente de la longitud 
de onda en el tamaño de la imagen de objetos exten-
sos (fig. 5).

En comparación con la LCA, ha habido relativamen-
te pocos estudios sobre la TCA asociados con visión 
foveal. La TCA promedio obtenida de esos estudios, 
aunque debe tenerse en cuenta el rango de medición 
de la longitud de onda, es aproximadamente la mitad 
de 1,05  min. de arco previstos para ojos esquemáti-
cos (486-656 nm) con pupilas centradas y la fóvea a 5 
grados del eje óptico. Sin embargo, algunos estudios 
también sugirieron que la variabilidad del TCA en la po-
blación podría estar asociada a factores geométricos 
más allá de la alineación de la superficie (16), como, por 
ejemplo, las aberraciones de alto orden (17). En el caso 
de la TCA medida con alineamiento Vernier, las aberra-
ciones monocromáticas tienen un impacto significativo 
en la TCA percibida. La corrección de las aberraciones 
de alto orden, aumenta la cantidad de TCA en la mayo-
ría de sujetos (17).

Métricas de calidad óptica

Diferentes métricas de calidad óptica se pueden ob-
tener a partir de la aberración de onda utilizando óptica 
de Fourier. Hay dos tipos principales de métricas para 
definir la calidad de la imagen: métricas en plano de pu-
pila y métricas en plano imagen.

Métricas en plano de pupila. Error cuadrático 
medio (RMS) del frente de onda

Una métrica estándar para evaluar la calidad ópti-
ca global de un determinado sistema óptico es el error 
cuadrático medio (RMS) del frente de onda, que mide la 
desviación del frente de onda de una onda plana per-
fecta. RMS se define como la raíz cuadrada de la suma 
de los cuadrados de las diferencias de las trayectorias 
ópticas medidas a partir de un frente de onda esférico 
de referencia que mejor ajuste sobre el área total del 
frente de onda y se calcula directamente a partir de los 
coeficientes de Zernike
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donde cn
m es el correspondiente coeficiente de Zernike 

que corresponde al orden n y la frecuencia m.

Métricas de calidad de imagen en retina

Las métricas de calidad de la imagen de retina, cal-
culadas a partir de la aberración de onda, incluyen los 
efectos combinados de difracción y aberraciones, pero 
no la dispersión. Son un buen predictor para la clínica, 
ya que son las que se correlacionan mejor con la función 
visual (18). Las métricas básicas basadas en la calidad 
de la imagen de retina son la función de dispersión de 
punto (PSF), la función de transferencia óptica (OTF), la 
función de transferencia de modulación (MTF) y la rela-
ción visual de Strehl (VSOTF).

Función de dispersion de punto 
(Point Spread Function, PSF)

La PSF es la imagen de un objeto puntual a través de 
un determinado sistema óptico. La función pupila, P(x, y), 
define cómo la luz es transmitida por la óptica ocular,

 P x y A x y exp i W x y( , ) ( , ) ( , ) 
2

 [7]

donde P(x, y) es la función de la pupila, A(x, y) es una 
función de apodización (cuando se considera la natura-
leza de guía de ondas de los conos) y W(x, y) es la abe-
rración de onda (en coordenadas cartesianas). P(x,  y) 
es cero fuera de la pupila. La PSF se calcula como la 
magnitud al cuadrado de la inversa de la transformada 
de Fourier de la función pupila (6,19),
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donde FT es el operador de la transformada de Fourier, 
K es una constante y z es la distancia desde la pupila 
a la imagen (longitud del ojo). La PSF para un sistema 
limitado por difracción es el disco Airy. La presencia de 
aberraciones oculares hace que la PSF correspondiente 
sea más extensa que la PSF libre de aberraciones para 
el mismo tamaño de pupila.

Función de transferencia óptica 
(Optical Transfer Function, OTF)

La OTF es una función compleja que mide la pérdida 
de contraste en la imagen de un objetivo sinusoidal, así 
como cualquier cambio de fase en el mismo. Es la auto-
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correlación de la función pupilar, o equivalentemente, la 
transformada de Fourier de la PSF

 OTF = FT (PSF) [9]

Función de transferencia de modulación 
(Modulation Transfer Function, MTF) & Función de 
transferencia de fase (Phase Transfer Function, PTF)

El módulo de la OTF es la Función de Transferencia 
de Modulación (MTF), que representa la disminución del 
contraste en función de la frecuencia espacial.

 MTF = |OTF| [10]

La fase de la OTF es la función de transferencia de 
fase (PTF). La PTF produce cambios de fase y se aso-
cia con la presencia de aberraciones asimétricas, como 
coma y astigmatismo. La figura 1.6 muestra un ejemplo 
de la representación de los perfiles RMS, PSF y MTF 
obtenidos a partir de una aberración de onda definida 
por sus coeficientes de Zernike. La figura 6 muestra un 
ejemplo de la representación de los perfiles de RMS, 
PSF y MTF obtenidos a partir de una aberración de 
onda definida por sus coeficientes de Zernike.

Las aberraciones afectan a la imagen retiniana al 
reducir su contraste (MTF) o al trasladarla para produ-
cir un cambio de fase espacial con frecuencia espacial 
(PTF). El sistema óptico del ojo funciona como un filtro 
que reduce el contraste y cambia la posición relativa de 
cada rejilla en el espectro del objeto a medida que forma 
una imagen retiniana degradada. Por lo tanto, una OTF 
de alta calidad en el ojo está indicando valores altos de 
MTF y valores bajos de PTF, y la mayoría de las métri-
cas escalares de calidad de imagen en el dominio de la 
frecuencia se basan en estos dos atributos de la OTF.

Relación visual de Strehl (Visual Strehl, VSOTF)

El Visual Strehl es una métrica que permite predecir 
el rendimiento visual, en términos de agudeza visual, a 
partir de las aberraciones de alto orden. El VSOTF se 
calcula en el dominio de frecuencias, donde la OTF se 
pondera por la función de sensibilidad de contraste neu-
ronal (CSFN) (9)

 VSOTF
CSF OTF f f df df

CSF OTF f f

N x y x y

N DL x

( , )

( , yy x ydf df)  [11]

donde la CSFN es la función de sensibilidad de contras-
te neuronal, OTFDL es la OTF limitada por difracción, 
OTF es la OTF del sistema aberrado y (fx,  fy) son las 
coordenadas de frecuencia espacial. El VSOTF es una 
herramienta imprescindible en el diseño y evaluación de 
nuevos diseños ópticos (i.e. lentes intraoculares (LIOs), 
lentes de contacto (CLs)) ya que permite evaluar de ma-
nera teórica (previa a la fabricación o la implantación) la 
función visual con un determinado diseño óptico.

Métricas de calidad óptica policromática

La aberración cromática, tanto LCA como TCA, re-
ducen la calidad de la imagen policromática, aunque la 
cuantía de esta degradación depende de varios facto-
res, incluidos el tamaño y la ubicación de la pupila, la 
excentricidad retiniana y el espectro de longitud de onda 
de la fuente. De hecho, la calidad de la imagen policro-
mática y monocromática será diferente, debido al hecho 
de que la difracción y las aberraciones de alto orden 
también varían con la longitud de onda.

La función de aberración del frente de onda es un 
concepto monocromático, por lo tanto, cuando una 
fuente emite luz policromática, los mapas de aberración 
del frente de onda para cada longitud de onda se tra-

Figura 6: Representación de (a) Mapa de aberración de onda de un sujeto determinado, (b) Coeficientes de Zernike a partir de los cuales se 
calcula el RMS, (c) Función de dispersión de punto (PSF) a partir de esos coeficientes y (d) Perfiles de la función de transferencia de modula-
ción (MTF) a partir de esos mismos coeficientes.
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tan por separado porque la luz de diferentes longitudes 
de onda es mutuamente incoherente y no interfiere. Por 
esta razón, la definición de métricas de calidad de frente 
de onda no se puede extrapolar fácilmente para ma-
nejar luz policromática. El enfoque más utilizado para 
evaluar el impacto de la aberración cromática en la ca-
lidad de la imagen retiniana implica el cálculo de la PSF 
policromática. Además, para calcular una PSF policro-
mático realista se deben incorporar tanto las aberracio-
nes monocromáticas como las cromáticas, así como la 
dispersión y el efecto Stiles-Crawford (17).

CALIDAD VISUAL MONOCROMÁTICA 
Y POLICROMÁTICA

El impacto de las aberraciones ópticas en el rendi-
miento visual o, alternativamente, los beneficios de co-
rregir las aberraciones oculares en la visión son cues-
tiones importantes en la óptica visual. La comprensión 
de las contribuciones ópticas y neuronales a la función 
visual permite predecir los límites de la visión espacial 
y las consecuencias visuales de las intervenciones óp-
ticas.

Impacto de las aberraciones en la función visual

Las aberraciones de bajo orden (desenfoque y astig-
matismo) se corrigen de manera habitual en clínica por 
su evidente impacto negativo en la calidad de imagen en 

retina y por consiguiente en la función visual. La cuestión 
de si inducir cambios en la óptica del ojo tiene un impac-
to en el rendimiento visual es más relevante cuando se 
considera la posibilidad de alterar las aberraciones de 
alto orden (con lentes o cirugía) de sujetos individuales. 
El control de las aberraciones monocromáticas, median-
te Óptica Adaptativa (AO), ha permitido comprobar que 
la corrección de las aberraciones de alto orden mejora 
de manera significativa el rendimiento visual (i.e sensi-
bilidad al contraste (20,21), agudeza visual (22-24), res-
puesta acomodativa (25,26)) de una manera no igualada 
por ninguna corrección óptica convencional (fiug. 7). Por 
otro lado, la corrección de las aberraciones de alto or-
den tiene un impacto diferente en la función visual de-
pendiendo del perfil refractivo del sujeto, tanto en mio-
pes(27) como en astígmatas (28), en parte debido a las 
diferentes adaptaciones neuronales al emborronamiento 
retiniano de los diferentes perfiles refractivos (29).

En condiciones policromática, con luz blanca, las 
aberraciones cromáticas afectan la calidad de la imagen 
retiniana y, por lo tanto, la calidad visual. La presencia 
de aberraciones cromáticas impacta positivamente en 
algunas funciones visuales. Por ejemplo, la LCA ayuda 
al sistema de acomodación a responder correctamente 
cuando hay emborronamiento por desenfoque, sin em-
bargo, un problema relacionado es la longitud de onda 
a la que un objetivo blanco está enfocado en varios 
estados de acomodación (3). La aberración cromática 
también afecta las refracciones clínicas, que invariable-
mente se realizan con luz blanca sin considerar el efecto 
de la aberración cromática longitudinal (30).

Figura 7: Función visual y corrección de las aberraciones de alto orden. (a) Sensibilidad al contraste. Medidas de sensibilidad al contraste para 
dos ojos para una rejilla horizontal de 27,5 y 55 c/deg con (línea negra) y sin corrección de HOAs (línea punteada). Reproducido de Liang et 
al. (1997). (b) Agudeza visual. Ratio de Agudeza visual decimal (WoB target/BoW target) en función de la luminancia (en una escala logarítmica 
lineal), con HOAs (rojo) y sin HOAs (verde), para pupilas dilatadas (6 mm). Reproducido de Marcos et al. (2008).
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La aberración cromática también es un factor impor-
tante en el rendimiento óptico de ojos pseudofáquicos 
en luz policromática. En los últimos años, los diseños de 
lentes intraoculares (LIOs) monofocales han mejorado 
no solo para restaurar la transparencia o para corregir 
errores de refracción (esfera y cilindro), sino también 
para reducir la aberración esférica del ojo (31-35). Sin 
embargo, el reemplazo de la lente también modifica la 
dispersión cromática ocular, ya que se ve afectado por 
la dependencia de la longitud de onda del índice de re-
fracción del material de la LIO. Por lo tanto, el rendimien-
to óptico estará determinado tanto por el diseño como 
por el material de la LIO (12).

En los últimos años ha habido algunos intentos de 
eliminar la aberración cromática ocular utilizando dife-
rentes combinaciones refractivas y difractivas. Estas 
lentes acromatizantes pretenden mejorar la función vi-
sual, al introducir una cromática longitudinal opuesta a 
la del ojo humano. La imagen retiniana también puede 
beneficiarse de la corrección de la aberración cromática 
del ojo. El desarrollo de oftalmoscopios modernos, que 
utilizan luz infrarroja, y nuevas modalidades de imáge-
nes oftálmicas que utilizan fuentes de luz policromática 
(i.e. tomografía de coherencia óptica (OCT)), inspiraron 
nuevos métodos para corregir la aberración cromática 
para mejorar aún más la calidad de las imágenes de la 
retina, especialmente cuando las pupilas son grandes. y 
se utilizan amplios anchos de banda espectrales.

Interacciones entre aberraciones mono- y 
cromáticas y su impacto en la función visual

Algunas combinaciones de aberraciones de alto or-
den permiten aumentar el rendimiento visual en deter-

minadas condiciones. Determinadas combinaciones de 
desenfoque y aberraciones esféricas, así como astigma-
tismo y astigmatismo secundario mejoran el rendimiento 
visual (39), además la combinación real de aberraciones 
de un sujeto produce una mejor MTF que la mayoría 
de combinaciones artificiales de aberraciones de la mis-
ma cuantía y signo (36). Determinadas combinaciones 
de astigmatismo y coma mejoran el rendimiento visual 
frente a la única presencia de astigmatismo (28,37), lo 
que abre la puerta a la incorporación de determinadas 
combinaciones de aberraciones en diseños ópticos per-
sonalizados para la mejora de la función visual.

En luz policromática, la calidad de la imagen retinia-
na se ve afectada por interacciones entre aberraciones 
monocromáticas y cromáticas, en concreto, las abe-
rraciones monocromáticas desempeñan un papel pro-
tector contra las aberraciones cromáticas (38) (fig. 8), lo 
que puede explicar por qué las lentes acromatizantes 
(39,40) destinadas a corregir la cromática longitudinal 
en el ojo no mejoran notablemente el rendimiento visual, 
a menos que se corrijan ambas, aberraciones cromáti-
cas y monocromáticas (15). El delicado equilibrio entre 
aberraciones mono- y cromáticas determina la función 
visual en condiciones policromáticas y cualquier cambio 
en dicho equilibrio tiene un impacto significativo en la 
visión.

ENVEJECIMIENTO OCULAR: 
ACOMODACIÓN Y PRESBICIA

El sistema visual tiene la capacidad de cambiar su 
potencia para enfocar objetos a diferentes distancias, 
por un proceso denominado acomodación. Con los 
procesos de envejecimiento oculares, la capacidad de 

Figura 8: Interacciones entre aberraciones cromáticas y monocromáticas. MTFs policromáticas calculadas con una pupila de 6 mm para los 
conos L (línea roja), conos M (línea verde) y conos S (línea azul) para un ojo modelo teórico con solo LCA (a) y un sujeto (b) con LCA medido, 
TCA y aberraciones de alto orden. Adaptado de McLellan et al. (2002).
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acomodación disminuye, y finalmente desaparece con 
las consiguientes limitaciones para la visión de cerca. 
Las fibras y la capsula del cristalino pierden su elasti-
cidad, mientras que el tamaño y la forma del cristali-
no aumentan dando como resultado una disminución 
gradual de la amplitud y velocidad de acomodación. El 
cristalino se vuelve demasiado rígido para responder. 
En muchos casos a la aparición de la presbicia le sigue 
la formación de una catarata, causada por la opacifica-
ción del cristalino, que requiere la extracción quirúrgica 
del mismo.

Soluciones para la presbicia: breve estado del arte

Las soluciones disponibles actualmente tienen como 
objetivo corregir ópticamente la presbicia, colocando la 
imagen de un objeto cercano en la retina, y restaurar 
cierta funcionalidad en visión cercana, aunque ninguna 
de ellas puede restaurar la capacidad dinámica comple-
ta del ojo joven.

Existen múltiples soluciones que intentan propor-
cionar funcionalidad tanto para la visión de cerca como 
para la de lejos (41,42), incorporando potencia óptica 
adicional para la visión de cerca mediante el uso de óp-
ticas externas (i.e. gafas o CLs), o la modificación qui-
rúrgica de las potencias de los componentes ópticos 
oculares (i.e. cirugía corneal o implantación de LIOs). 
La corrección puramente óptica puede ser pasiva, en el 
sentido de que se proporciona una potencia de correc-
ción fija, o activa, donde la potencia se puede variar de 
forma escalonada o continua. Estas soluciones se ba-
san en diferentes principios: visión alterna, monovisión y 
visión simultánea.

Estas últimas, las correcciones multifocales de visión 
simultánea, donde el ojo se corrige simultáneamente 
para visión cercana y lejana, se han convertido en un 
tratamiento cada vez más popular para la presbicia, tan-
to para CLs como LIOs. La visión simultánea representa 
una nueva experiencia visual en la que una imagen nítida 
se superpone a una réplica borrosa de la misma ima-
gen, reduciendo así el contraste general.

Lentes intraoculares

Las primeras LIOs monofocales buscaban única-
mente la sustitución del cristalino natural, tras la extrac-
ción de la catarata, y lograr una situación lo más cercana 
posible a la emetropía. Sin embargo, en la actualidad, el 
diseño de las LIOs se ha diversificado de manera con-
siderable. El rendimiento de las LIOs viene determina-

do por una combinación de factores: el material (crítico 
para la biocompatibilidad, transparencia, biomecánica 
y propiedades ópticas), la plataforma de la LIO (dise-
ño háptico y de bordes, crítico para la estabilidad) y la 
geometría de la superficie de la LIO (que determina la 
calidad óptica de la lente) (43).

En la actualidad las LIOs monofocales no solo co-
rrigen errores de refracción (esfera y cilindro), sino que 
también permiten modular la aberración esférica ocu-
lar. Hasta hace relativamente poco, las superficies de 
las lentes intraoculares eran esféricas, definidas por los 
radios de curvatura anterior y posterior, y esos valores 
a lo largo del índice de refracción del material determi-
naban la potencia óptica de la LIO. Los diseños de LIO 
monofocales esféricos inducen una aberración esféri-
ca positiva, que se suma a la aberración esférica de la 
córnea del paciente. Las LIOs monofocales de superfi-
cie asférica están diseñadas para inducir aberraciones 
esféricas negativas y compensar (al menos en parte) 
la aberración esférica positiva de la córnea, optimizan-
do así la calidad de la imagen retiniana para el mejor 
foco(32). Los métodos de diseño y simulación ópticos 
permiten predecir el rendimiento de estas LIOs, dise-
ñadas para inducir una cierta cantidad de aberración 
esférica o astigmatismo (LIOs tóricas) con fines de co-
rrección, o para lograr la calidad de imagen retininana 
deseada (i.e. optimizada en todo el campo visual o en 
un rango de enfoque).

Además de los diseños de LIO monofocales y de 
profundidad de campo extendida (EDOF), recientemen-
te se han desarrollado LIOs multifocales que permiten 
visión funcional a diferentes distancias (i.e. lejos, inter-
medio, cerca). Estas LIOs (que pueden ser refractivas o, 
más a menudo, difractivas) operan bajo el principio de 
visión simultánea, mediante el cual se superponen imá-
genes enfocadas y desenfocadas del mismo objeto en 
la retina, reduciendo (hasta cierto punto) la calidad óp-
tica en lejos, pero también la necesidad de ayudas cer-
canas. Muchos de estos diseños son refractivos con un 
área circular central y una serie de zonas anulares con-
céntricas que proporcionan focos cercanos y lejanos o, 
con menos frecuencia, un cambio gradual de potencia 
con radio zonal. Por otro lado, en las LIOs difractivas 
el perfil de fase de la lente va cambiando gracias a una 
serie de zonas difractivas anulares para producir focos 
cercanos y lejanos (42). Los principales problemas de 
las LIOs multifocales son la pérdida de contraste de la 
imagen a frecuencias espaciales medias y altas y, para 
la mayoría de los diseños refractivos pero no difractivos, 
una dependencia de la pupila en el rendimiento visual. 
La pérdida de contraste es causada por la imagen des-
enfocada formada por la parte «incorrecta» de la lente 
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que se superpone a la imagen enfocada debido a la par-
te «correcta» de la lente, y los resultados dependen de la 
pupila, ya que la pupila afecta el área de la LIO utilizada 
por los rayos formadores de imágenes. Con cualquier 
corrección multifocal, la calidad de la imagen retiniana 
resultará de la interacción del perfil de potencia de la 
lente, el diámetro de la pupila, la cantidad de acomo-
dación ocular residual disponible y la aberración esfé-
rica ocular. Una pregunta interesante es si, después de 
períodos prolongados de visión simultánea, se produce 
una adaptación a las imágenes de bajo contraste, lo que 
produce mejoras en la agudeza visual y la sensibilidad 
al contraste (44).

Tanto para el diseño como para la evaluación de 
estos diseños multifocales se utilizan modelos de ojo 
computacionales, que permiten la simulación del ren-
dimiento a través de foco de la lente en condiciones 
ideales (45). Las LIOS son evaluadas también en ban-
co óptico (utilizando modelos de ojo ANSI) durante el 
proceso de fabricación para verificar las tolerancias de 
las mismas. Tanto las simulaciones como las medidas 
en banco óptico permiten evaluar el rendimiento óptico 
de cada diseño, pero no capturan las sutilezas de las 
interacciones entre las aberraciones corneales y la LIO, 
asi como la influencia de los aspectos de la percepción 
visual y la adaptación neuronal en la tolerancia del pa-
ciente a una determinada degradación de la calidad de 
la imagen retiniana.

Cálculo de la potencia de las LIOs

La selección de la potencia de la LIO es uno de los 
aspectos más importantes de la cirugía de cataratas. 
Las herramientas de simulación o de selección de LIOs 
basadas en medidas cuantitativas 3D de la anatomía 
ocular no han llegado aún a la práctica clínica, donde las 
LIOs se seleccionan en función de ecuaciones paraxia-
les y modelos de regresión, con información cuantitativa 
generalmente limitada de la biometría/geometría del ojo. 
La mayoría de estas ecuaciones generales fallan en pa-
cientes cuya geometría ocular se encuentra fuera de los 
valores normales de la población (i.e. pacientes que se 
han sometido a cirugía refractiva corneal o en ojos muy 
largos o muy cortos) y dependen en gran medida de las 
actualizaciones de los factores de ajuste (i.e. constante 
A) o fórmulas diseñadas específicamente (i.e. método 
doble K) (46).

En cambio, los modelos de ojo computacionales, 
que permiten simulaciones de la verdadera calidad de la 
imagen de la retina, basados en la información geomé-
trica específica del paciente, permitirán cálculos más 
precisos de la potencia óptima de la LIO y una selección 
de la LIO más personalizada. Estas simulaciones bene-
ficiarán tanto la selección de LIO monofocales estándar 
como de LIO premium (i.e. LIOs tóricas para la correc-
ción del astigmatismo, LIOs de profundidad de foco ex-
tendida o LIOs multifocales) (47).

Figura 9: Correcciones para la presbicia. Las estrategias más habituales con la visión alternante, la monovisión y la visión simultánea. Con 
algunos intentos de desarrollo de lentes intraoculares acomodativas, sin éxito a día de hoy. Dentro de las correcciones multifocales de visión 
simultánea hay 2 grupos: (1) Correcciones de profundidad de foco extendida (EDOF), utilizando aberración esférica o usando diferentes com-
binaciones de aberraciones ópticas. (2) Correcciones que buscan producir diferentes focos para visión lejana, cercana e intermedia utilizando 
diferentes geometrías de diseños ópticos.
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Selección de LIOs

Con el número abrumadoramente creciente de di-
seños de LIOs disponibles para un paciente, elegir la 
más adecuada para cada paciente no es una tarea fácil 
por la escasez de herramientas objetivas que ayuden en 
esta selección.

Se han propuesto algoritmos de árbol de decisión 
para guiar el tipo de cirugía más apropiado para un pa-
ciente dado, pero el alcance generalmente se restringe 
a la cirugía de presbicia. Sin embargo, la cuestión crítica 
sobre cuál es la lente más adecuada para el paciente 
permanece fuera de alcance con estos algoritmos. Al-
gunos protocolos clínicos actuales incluyen adaptar al 
paciente lentes de contacto (48) o mostrar los efectos 
simulados en imágenes presentadas en una pantalla 
(32,49). La necesidad de cálculos adaptados para cada 
sujeto y la limitación de las condiciones simuladas han 
impedido el avance clínico de este tipo de simulación.

Un punto de inflexión en las simulaciones de co-
rrecciones ópticas fue la transferencia de tecnología de 
óptica adaptativa, originalmente desarrollada para medir 
y compensar los efectos de la turbulencia atmosférica 
en observaciones astronómicas a través de telescopios 
terrestres, a aplicaciones en el ojo. El mapa de fase que 
describe la LIO se puede mapear en el elemento activo 
de óptica adaptativa (i.e. espejo deformable o modula-
dor de luz espacial), que luego se proyecta en el ojo del 
paciente, imitando la implantación de la LIO (50). Los 
sistemas de óptica adaptativa de laboratorio y otras 
alternativas de correcciones programables (como las 
creadas utilizando el concepto de multiplexación tem-
poral utilizando lentes optimizables, SimVis) (51) prome-
ten convertirse en tecnologías de simulación de rutina 
en la clínica, permitiendo a los pacientes experimentar 
una visión postoperatoria prospectiva con diferentes Di-
seños de LIO (52).

LENTES INTRAOCULARES Y 
ABERRACIONES OCULARES

Aberraciones mono- y cromáticas con lentes 
intraoculares

La calidad óptica policromática está determinada 
por el equilibrio entre las aberraciones mono- y cromá-
ticas y sus interacciones, que son particularmente im-
portantes, ya que la magnitud y el patrón de las mis-
mas puede verse alterado con la implantación de una 
LIO. Además, algunas interacciones pueden ayudar a 
mejorar la visión en ojos pseudofáquicos, modulando la 

aberración cromática para ampliar el rango de visión en 
diseños ópticos multifocales (53).

Las LIOs de última generación están diseñadas con 
superficies asféricas, que típicamente inducen una abe-
rración esférica negativa para compensar la aberración 
esférica positiva de la córnea (32,54). Esta compensa-
ción, que no se encuentra con las LIO de superficie es-
férica, imita el equilibrio producido por el cristalino en 
el ojo humano joven, una propiedad que se pierde con 
la edad (55). Medidas in vivo en ojos pseudofáquicos 
han mostrado una menor aberración esférica en ojos 
implantados con LIOs asféricas (i.e. Acrysof IQ o Tecnis 
(32,55,56), con resultados similares a las predicciones 
computacionales (57). La inducción de aberración es-
férica negativa compensa de manera pasiva el coma 
lateral, positivo en la córnea anterior y negativo en la 
LIO, consecuencia de la posición fuera del eje de la fó-
vea (58,59). La disminución de las aberraciones de alto 
orden da como resultado en última instancia una mejora 
de la función de transferencia de modulación (MTF) de 
los ojos implantados con LIOs asféricas (en compara-
ción con los ojos implantados con IOL esféricas). La 
presencia de otras aberraciones de alto orden en el ojo, 
posibles errores de refracción residuales y, muy proba-
blemente, los efectos cromáticos probablemente limiten 
el beneficio total tras la corrección de la aberración es-
férica (60).

En el ojo pseudofáquico, no solo cambian las aberra-
ciones monocromáticas, sino también las cromáticas, ya 
que el nuevo material de la LIO modifica las propiedades 
de dispersión cromática del ojo, que dependerán ahora 
del índice de refracción del material de la LIO. Además 
del material, el diseño de la LIO (42) también influye en 
las calidad óptica policromática del ojo pseudofáquico, 
y será especialmente relevante en diseños difractivos 
(61-64). El impacto de las aberraciones cromáticas en 
el ojo pseudofáquico (65-68), las interacciones con las 
aberraciones monocromáticas de alto orden (69) y su 
corrección mediante LIO difractivas (70,71) modifican la 
calidad óptica y por tanto la función visual. Medidas in 
vivo de la aberración cromática longitudinal en pacien-
tes pseudofáquicos implantados con LIO de diferentes 
materiales (Tecnis, Acrysof, materiales PhysIOL hidrófo-
bos e hidrófilos), muestran diferencias consistentes con 
el número de Abbe de los materiales de la LIO (12,72). 
Sin embargo el impacto de dicha aberración en la fun-
ción visual de LIOs con material diferentes (12) no ha 
sido cuantificado aún sobre el impacto en el rendimiento 
visual debido a un LCA fáquico-pseudofáquico signifi-
cativamente diferente (es decir, con materiales hidrófilos 
(12)). Además, el impacto de la aberración cromática 
transversal, de especial importancia tras la implantación 
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de la LIO no ha sido aún estudiado ni incorporado a 
la evaluación de la función visual policromática del ojo 
pseudofáquico.

Las aberraciones monocromáticas y cromáticas 
no pueden considerarse de forma aislada, y ha habido 
algunos intentos de evaluar las interacciones entre las 
diferentes aberraciones mediante simulación computa-
cional o medidas en banco óptico. Sin embargo, estos 
modelos no capturan la complejidad del ojo natural. Las 
medidas in vivo de aberraciones monocromáticas en 
varias longitudes de onda en ojos implantados con una 
LIO asférica monofocal de material Clareon (Alcon) (73), 
mostraron que la LIO compensa la aberración esférica, 
con aberraciones de onda postoperatorias dominadas 
por el astigmatismo y otras aberraciones de alto orden, 
que dependen en gran medida del sujeto. El impacto de 
la LCA en azul depende en gran medida de la magnitud 
de las aberraciones monocromáticas postoperatorias. 
Estas interacciones entre aberraciones, materiales y 
diseños, permite la modulación de la LCA en nuevos 
diseños difractivos que buscan ampliar el rango visual 
del ojo pseudofáquico y mejorar la calidad óptica poli-
cromática (74-77).

Nuevos diseños de lentes intraoculares: 
multifocalidad y aberración cromática

Los diseños multifocales difractivos han permiti-
do obtener buenas agudezas visuales en lejos y cerca 
(78,79), con resultados mucho más modestos en visión 
intermedia (80). Por tanto, existe un interés creciente por 
desarrollar nuevos diseños que permitan una mejor cali-
dad óptica a todas las distancias.

Las LIOs multifocales difractivas suelen tener un di-
seño híbrido refractivo-difractivo, en el que la energía lu-
minosa se divide entre varios focos. En la mayoría de los 
diseños, los focos lejanos reciben luz que es refractada, 
mientras que los otros focos (intermedios y cercanos) se 
obtienen mediante una combinación de luz difractada. 
La focalización refractiva o difractiva conduce a signos 
opuestos de LCA, lo que permite modular la aberración 
cromática del ojo a diferentes distancias. Con la óptica 
difractiva es posible alterar (81,82) e incluso cambiar el 
signo de la aberración cromática inducida por la lente, 
al menos en varios focos (63,83). Los cambios en la 
posición de los focos con la longitud de onda de las 
lentes bifocales difractivas también se han utilizado es-
tratégicamente para «completar» distancias intermedias 
e imitar una profundidad de enfoque extendida en luz 
policromática. Un ejemplo interesante de LIO de dise-
ño difractivo multifocal es la FineVision de PhysIOL, que 

combina dos patrones difractivos bifocales (uno para 
visión lejana y cercana, y el otro para visión lejana e 
intermedia) diseñados para concentrar la luz en cerca 
(+3,5 D), intermedio (+1,75 D) y cerca (82,84) en dos 
materiales (FineVisionHP hidrofóbico y FineVision POD F 
hidrofílico). Medidas in vivo con estas LIOs han permiti-
do medir la LCA del ojo pseudofáquico y evaluar las in-
teracciones entre aberraciones. La LCA subjetiva con la 
LIO hidrofílica (76) es más elevada para visión lejana que 
para visión intermedia y cercana, de manera similar a las 
simulaciones computacionales y las medidas en banco 
óptico (63), aunque con menores valores para los re-
sultados in vivo. En un estudio posterior con el material 
hidrofóbico (FineVision HP) (85), la LCA mostró tenden-
cias similares pero mayores cantidades, mostrando que 
la combinación de materiales, diseños y aberraciones 
permite mejorar el rango visual de las LIOs y adaptarlas 
a las necesidades de cada paciente.

SIMULADORES VISUALES PARA LA 
PRESCRIPCIÓN DE LENTES INTRAOCULARES

La Óptica Adaptativa (AO), una tecnología desarro-
llada originalmente para obtener imágenes de objetos 
estelares con telescopios terrestres que elimina los 
efectos degradantes de la turbulencia atmosférica, ha 
ampliado recientemente sus aplicaciones a la oftalmolo-
gía (52). Desde que la AO se aplicó por primera vez en 
el ojo (21), su uso para medir, corregir o inducir aberra-
ciones oculares ha aumentado drásticamente, e incluso 
ha dado el salto a los procedimientos clínicos oftalmoló-
gicos. Los sistemas de AO han permitido evaluar el sis-
tema visual con ópticas manipuladas, mientras que los 
simuladores visuales AO son particularmente atractivos 
para probar la visión en pacientes con nuevos diseños 
ópticos, antes de realizar correcciones quirúrgicas al pa-
ciente o incluso fabricar las lentes.

Brindar a los pacientes la experiencia visual antes 
de implantar un LIO o colocar una lente de contacto 
es particularmente relevante para las correcciones mul-
tifocales de visión simultánea. Los simuladores visuales 
permiten realizar estudios sistemáticos de rendimiento 
visual probando múltiples diseños de lentes (programa-
bles en el elemento activo de óptica adaptativa), que 
pueden ser directamente probados por el paciente. 
Como instrumentos clínicos, los simuladores visuales de 
AO pueden ayudar al paciente a experimentar la multifo-
calidad y pueden orientar al paciente y al oftalmólogo en 
la selección de la corrección más adecuada.

En los simuladores visuales basados en AO, un ele-
mento óptico activo, típicamente un espejo deforma-
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ble (DM), un modulador espacial de luz (SLM) o una 
lente optoajustable en modo de multiplexación tem-
poral (tecnología SimVis) (86), reproduce el mapa de 
fase equivalente de un determinado diseño óptico en 
un plano conjugado con el plano de la pupila del su-
jeto, mientras que el observador está mirando un estí-
mulo visual. Los DM permiten simular diseños ópticos 
suaves o inducir ciertas cantidades de aberraciones, 
mientras controlan las aberraciones del sujeto. Por el 
contrario, los moduladores de luz espacial (SLM) son 
capaces de reproducir mapas de fase abruptos debido 
a su alta resolución espacial y de aumentar el rango de 
fase efectivo mediante el uso de representaciones de 
fase envueltas. Las lentes optoajustables controladas 
electrónicamente pueden producir variaciones de focos 
periódicas rápidas a velocidades mayores que el um-
bral de fusión de parpadeo del sistema visual humano, 
entregando imágenes aparentemente estáticas en la 
retina del sujeto que emulan el efecto de la corrección 
multifocal. La simulación de correcciones multifocales 
se basa en la evaluación de la distribución de energía 
a través del foco de la corrección, a partir del cono-
cimiento de la distribución de la potencia pupilar que 
varía espacialmente, y la programación en la lente op-

timizable de los correspondientes cambios de enfoque 
variables en el tiempo. Además, se puede obtener una 
simulación estática de un diseño multifocal colocando 
el LIO real en una cubeta llena de agua en un plano 
pupilar conjugado proyectado en el ojo.

Todas estas tecnologías se pueden utilizar en el 
entorno de simuladores visuales basados en AO para 
simular la visión a través de complejos diseños multifo-
cales. Una pregunta interesante es si esta simulación se 
corresponde con la visión obtenida a través de la LIO 
real fabricada físicamente probada en el mismo ojo (50). 
La comparación, en el banco y en pacientes, en el mis-
mo simulador visual multicanal de AO (50,87), de la ca-
lidad óptica y visual a través de foco producida por LIO 
multifocales reales (M-IOL) y sus correspondientes si-
mulaciones visuales utilizando diferentes elementos óp-
ticos activos puede ayudar a responderla. La figura 10 
muestra algunos ejemplos de este tipo de validaciones. 
Las métricas de calidad óptica obtenidas a partir de la 
imagen a través de foco de un estímulo (E Esnellen) en 
banco óptico y las medidas de agudeza visual in vivo en 
pacientes muestran curvas a través de foco similares, 
en este caso particular para una LIO refractiva bifocal 
(Oculentis). Las curvas muestran una buena correspon-

Figura 10: Calidad óptica y visual en banco óptico y en pacientes con una LIO real y simulada (bifocal refractiva) medidas con un simulador 
visual multicanal basado en AO. Todas las tecnologías de simulación, SLM, SimVis y LIO real en una cubeta, muestran un rendimiento visual 
similar a través de foco, tanto en el banco óptico como en vivo. Reproducido de Vinas et al (2019).
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dencia general entre el rendimiento a través de foco con 
las LIOs reales y simuladas, tanto ópticamente (en ban-
co) como visualmente (AV medida en pacientes). Las si-
mulaciones visuales en un sistema AO capturan en gran 
medida el rendimiento óptico y visual obtenido con LIOs 
reales y simuladas proyectadas.

La máxima utilidad de los simuladores visuales, sin 
importar la tecnología que se utilice, se basa en su ca-
pacidad para permitir que los pacientes experimenten la 
visión multifocal antes de la implantación de la LIO. La 
figura 11 muestra el proceso de validación de un simula-
dor visual clínico binocular «see-through» portátil (SimVis 
Gekko, 2Eyes Vision, Madrid, España) desarrollado para 
la simulación prequirúrgica de correcciones de visión si-
multánea (88), en el que las medidas in vivo preopera-
torias con LIOs simuladas son comparadas con las me-
didas postcirugía con la misma LIO ya implantada (51). 
La comparación se realiza en pacientes a los que se 
les han implantado LIOs trifocales difractivas ( FineVision 
POD F, de PhysIOL), utilizando dos tecnologías de si-
mulación diferentes (SLM y SimVis) y 2 plataformas de 
simulación diferentes, un simulador visual basado en 
AO y un simulador clínico(SimVis Gekko). Al comparar 
las diferentes técnicas de simulación preoperatoria, se 
encuentra un rendimiento visual similar, en términos de 
agudeza visual, entre la simulación SLM (línea rosa) y la 
simulación SimVis (línea verde) en la plataforma AO. El 
simulador clínico basado en la tecnología SimVis (línea 
naranja) predice bien el rendimiento de TF posquirúrgico 
(línea punteada negra).

En general, los simuladores visuales pueden predecir el 
rendimiento multifocal relativo de un diseño de LIO especí-
fico, ya que el rendimiento visual a través de foco pre ciru-
gía (LIO simulado) y el rendimiento visual de TF después de 
la cirugía (LIO real) muestran una buena correspondencia. 
Las simulaciones visuales son herramientas programables 
útiles para predecir el rendimiento visual relativo con LIO 
multifocales, tanto en un entorno AO como en un disposi-
tivo binocular clínico de gran campo de visión.

DISCUSIÓN Y CONCLUSIONES

• El ojo humano está lejos de ser un sistema óptico 
perfecto. Las imágenes proyectadas en la retina se ven 
afectadas por el efecto combinado de la difracción, la 
dispersión y las aberraciones oculares.

• En luz policromática, la calidad de la imagen reti-
niana se ve afectada por interacciones entre aberracio-
nes monocromáticas y cromáticas, El delicado equilibrio 
entre aberraciones mono- y cromáticas determina la 
función visual en condiciones policromáticas y cambia 
con la implantación de una lente intraocular.

• La calidad visual del ojo pseudofáquico depende 
del material y del diseño de la LIO, pero también de la in-
teracción con las aberraciones oculares postquirúrgicas.

• Los simuladores visuales permiten estudiar la fun-
ción visual del ojo pseudofáquico con diferentes diseños 
de LIOs, así como ayudar a la mejor selección del tipo 
de LIO para cada paciente.

Figura 11: De un simulador visual multicanal basado en AO hasta un simulador clínico útil para predecir el rendimiento visual posoperatorio. 
Las predicciones previas a la cirugía coinciden con los resultados de función visual a través de foco post cirugía. Reproducido de Vinas et al 
(2019).
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