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Biometría, cálculo de lentes intraoculares 

 
Introducción: 
 
El 29 de noviembre de 1949, Sir Harold Ridley implantó por primera vez en la historia, un 

lente intraocular en un ojo humano (1, 2). Para 1952 describe y publica la técnica, donde describe 
por primera vez el resultado óptico, después del implante. Los resultados de los dos primeros 
pacientes, evidenciaron una elevada miopía (Equivalentes esféricos de -21 y -15 Dioptrías), 
producto de un poder refractivo excesivo de los lentes implantados, que fueron modelados de 
acuerdo al cristalino humano, con curvaturas anteriores y posteriores de 10 y 6 mm. Debido al 
alto índice de refracción del material del lente intraocular (LIO) utilizado en ese momento, el 
Polimetil Metacrilato, que es mayor al del cristalino, se obtuvo este resultado inesperado. Los 
siguientes 25 pacientes se beneficiaron de un LIO con poder de +25,00 D,  mejorando el error 
refractivo postoperatorio  medio a -2.25 D, con un alto rango de -10.5 D a +4.5 D. 

Este fue el comienzo de una larga lucha contra el defecto residual de más de 60 años, que 
ha pasado por varias etapas. Durante las primeras dos décadas, los esfuerzos se enfocaron en 
mejorar el diseño de los lentes intraoculares y disminuir las complicaciones asociadas a la 
implantación del lente intraocular (2), con una gran resistencia por parte de los oftalmólogos a 
nivel mundial. Durante estas dos décadas, se implantaban lentes de un mismo poder, en busca de 
obtener el resultado refractiva previo del paciente, pero con frecuentes sorpresas refractivas (3) y 
poca correlación con el error refractivo previo (4). 

A finales de los 60´s y principio de los 70´s, se hacía obvio que el problema se enfocaría en 
lograr fórmulas que permitieran una mejor predicción del poder del lente intraocular, para 
obtener resultados refractivos más aceptables. Aunque las primeras fórmulas originadas en 
conceptos ópticos teóricos y publicadas por Fyodorov y Kolonko (5) en 1967, la posibilidad de 
tener una medición de la longitud axil, con la ayuda del ultrasonido (6-11), se desarrolló hasta 
principio de los 70´s, cuando Jan Worst de Groningen en Holanda usó un US a-scan, con la 
formula de Collenbrander. Hoffer con la ayuda de Ossoinig, lo utiliza por primera vez en los 
Estados Unidos hasta abril de 1974. 

Conforme fue ganando adeptos, la cirugía de catarata con implante de un lente intraocular, 
se convirtió en una cirugía más segura, con reducción de las complicaciones, hasta volverse la 
técnica de elección. Alrededor de los años 80´s, la atención se volcó hacia el mejoramiento en el 
resultado refractivo, usando algoritmos de predicción del poder del LIO, basados en medidas 
biométricas individuales de los pacientes (3).  Se logró alcanzar resultados de +_ 1,00 D en el 
70% de los casos (3, 12, 13), con biometrías ultrasónicas de contacto y programas de primera y 
segunda generación. 

En los últimos 20 años, con el avance en las técnicas quirúrgicas, facoemulsificación por 
micro incisión, capsulorrexis circulares continuas, implantes plegables intrasaculares, se han 
reducido la incidencia de complicaciones y la inducción astigmática. Además se ha incrementado 
la exigencia de los pacientes por un resultado refractiva perfecto, obligando al oftalmólogo a 
buscar métodos más precisos para la determinación del poder del lente intraocular. 



El capítulo que a continuación se presenta, intenta permitir al lector, entender cuáles son 
estas tecnologías que permiten mayor precisión en Biometría y la ciencia detrás de las nuevas 
fórmulas avanzadas. 

 
Fórmulas de cálculo del poder del lente intraocular. 
 
A pesar de todos los esfuerzos que hacemos en la práctica diaria, encontramos un 

porcentaje de casos que no se encuentran dentro de los resultados ópticos deseados.  
El cálculo del poder del Lente Intraocular (LIO), continúa siendo el factor más importante 

en el pensamiento de los cirujanos de catarata y refractivos, debido al aumento significativo de la 
expectativa de los pacientes en la era actual. Encontrando que existiendo una gran cantidad de 
fórmulas, uno de los problemas para los cirujanos es el entender cómo funciona cada una de ellas 
y tomar la decisión de cuál realmente es más precisa y adecuada para cada situación y paciente.  

En los siguientes párrafos se explicarán los motivos de este resultado inadecuado y las 
medidas a tomar en cada paciente que se someterá a una cirugía de catarata o facorefractiva y 
discutiremos el origen y la adecuada elección de cada fórmula. 

Existen fundamentalmente dos métodos a través de los cuales se puede estimar o calcular el 
poder del lente intraocular:  

1- A través de fórmulas teóricas de física  óptica 
2- Utilizando fórmulas derivadas por resultados estadísticos o de regresión.  
Las fórmulas teóricas, son aquellas que se desarrollan de la física óptica, inicialmente 

originadas de ojos esquemáticos, óptica Gaussiana y utilizando modelos de lentes delgados o de 
lentes gruesos. Fueron las primeros en desarrollarse por Fyodorov (5) en 1967, Collenbrander 
(14) en 1972, y Hoffer  (15) en 1974, pero publicada hasta 1981 (16), con buenos resultados pero 
aún inadecuados en un porcentaje no despreciable. Esto debido a que se desconocía en ese 
momento uno de los factores principales indispensables para cualquier fórmula, que es el 
predecir en que punto dentro del ojo va a quedar colocado el lente intraocular (posición efectiva 
del lente, ELPo).  

 
El ojo es un sistema óptico que se puede descomponer fundamentalmente en tres factores: 
 
1- El poder de la córnea 
2- La longitud axil 
3- Posición efectiva del lente intraocular 
 
Si se tiene el poder de la córnea y la longitud axil, el poder del lente intraocular es variable 

y relativo al punto donde se va a colocar. Si el lente queda posicionado en un punto más anterior, 
el poder del lente que se requiere para que las imágenes se enfoquen en la retina es menor, que si 
el lente se colocara en una posición más posterior, donde el poder efectivo del lente debe ser 
superior en poder dióptrico. 

Debido a estos malos resultados de los cálculos iniciales, nacen una serie de fórmulas que 
buscan encontrar el valor del lente intraocular, utilizando los resultados de pacientes ya operados. 

 A través de la estadística y utilizando los dos factores que si eran medibles, la 
queratometría y la longitud axil, se desarrollan fórmulas de regresión, donde se le da diferente 
valor a cada variable y se agregua una constante, que permita acercar el promedio del grupo a 
una media cercana a 0. Así aparecen las fórmulas de regresión, la primera descrita por Binkhorst 
1 (17), en 1975 y SRK 1 (18, 19)(por sus autores Retzlaff JA, Sanders DR, Kraff MC.) en 1980, 



que permitían obtener un resultado más aceptable, pero aún con una gran desviación estándar, 
debido a que estas fórmulas no tomaban en cuenta la variación de la posición del lente 
intraocular de acuerdo a las características propias de cada ojo, en especial en longitudes 
extremas altas o bajas. 

 

 
Figura 1. Fórmula de SRK II. 
 
Para finales de los 80, aparece una modificación de la SRK(20), donde la constante en la 

fórmula varía de acuerdo a las características del ojo, permitiendo en cierta medida mejorar los 
resultados para ojos extremos (ver SRK II). Y al mismo tiempo aparece una tercera generación 
de fórmulas, originadas en las bases teóricas de la física óptica, pero donde se incluye el factor 
que hacía falta, que era la estimación de la posición efectiva del lente, calculada con las 
características propias de cada ojo. La ELPo se obtiene a través de estimaciones estadísticas, por 
lo que aunque se le llaman fórmulas teóricas modernas, en realidad incluyen una fusión parcial 
con fórmulas de regresión. La diferencia entre una y otra se fundamenta en cómo calculan la 
posición donde se va a colocar el lente intraocular. 

 Dentro de las más importantes se encuentran SRK/T (21), Holladay I (22)y Hoffer Q (23). 
Debido a que este cálculo (ELPo) se realizan tomando en cuenta solo dos factores, la 
queratometría y la longitud axil, por lo que los resultados continúan teniendo una desviación 
estándar alta, encontrando que los pacientes con, queratometrías elevadas o longitudes elevadas, 
que presenten una cámara anterior corta o longitudes axiles o queratometrías bajas, donde debido 
a un cristalino muy grueso, el lente quede colocado en una posición más posterior a la calculada 
por estos programas (24). 

 
En la fórmula de SRK/T, existe  un comportamiento anómalo no fisiológico, que produce 

un salto en la curva de predicción del poder del lente intraocular que puede se corregido con la 
propuesta  de fórmula de T2 de Sheard et al (25).  

 
La fórmula Hoffer Q utiliza:  

1- una profundidad de cámara anterior (ACD) personalizada desarrollada a partir de una 
serie de una determinada LIO;  

2- un factor que aumenta la ACD con el aumento de la longitud axil: L;  
3- un factor que aumenta la ACD con el aumento de la curvatura corneal: K;  
4- un factor moderador de alteraciones de la ACD para ojos extremadamente largos (> 



26mm) y cortos (< 22mm) y sin una constante adicionada a la ACD.  

 

En la fórmula Hoffer Q, por lo tanto, la ElPo, que fue considerada como constante en la 
fórmula Hoffer, pasa a variar dependiendo del ojo, considerándose que la LIO no asume la 
misma distancia del ápice corneal para todos los ojos. Por eso es considerada especialmente 
eficiente para ojos pequeños. 

Gracias al desarrollo de la tecnología y la computación (15), fue posible desarrollar 
fórmulas más complejas, donde se incluyen otros datos que permiten hacer el cálculo a los ojos 
de pacientes que se salen de la norma, permitiendo estimar la posición efectiva del lente 
intraocular de una forma más precisa.  

Aparecen en 1991 las fórmulas de cuarta generación, donde Haigis (26, 27), predice la 
ELPo a través de la medida de la cámara anterior preoperatoria, permitiendo evitar los errores 
por cálculo basado en la queratometría, e incluye tres constantes a0, a1 y a2. 

1- a0 equivalente a la constante del LIO,  

2- a1 constante en relación a la ACD,  

3- a2 constante de acuerdo a la longitud axil,  

Derivadas de regresión multivariable, que permiten optimizar las constantes de acuerdo al 
estilo del lente intraocular y los resultados de cada cirujano, pero se requieren entre 500 y 1000 
casos para lograrla. 

 La fórmula de Holladay II, que incluye siete variables:, edad, WTW (diámetro corneal, o 
distancia blanco a blanco),  ACD, espesor del cristalino, defecto preoperatorio, queratometría y 
longitud axil. Se incluye la edad, como factor debido a que existe una progresión del aumento 
del espesor del cristalino con la edad,  y una reducción del ACD preoperatoria con el 
envejecimiento.  

La fórmula más reciente es la de Olsen (28-32), que incluye las mismas variables para el 
cálculo de la ELPo, pero bajo un modelo teórico de lentes gruesos y de ray tracing (trazado de 
rayos).        

Estas fórmulas son aptas para ojos de todos los tamaños, obteniendo resultados aceptables 
(a diferencia de las fórmulas de tercera generación que tienen mejores resultados en un rango 
variable de longitudes axiles), pero obligan al oftalmólogo a tener los equipos que logren medir 
con precisión todas estas variables. 

La utilización de fórmulas de cuarta generación han permitido revolucionar la cirugía de 
catarata pasando de una etapa donde se realizaba con el afán de recuperar la visión a otra donde 
se persigue la precisión refractiva. La expectativa es obtener un resultado en el rango de +- 0.50 
D en el 60% de los casos y de +_ 1.00 D en el 90%. Con el advenimiento de lentes intraoculares 
multifocales, aún estos excelentes resultados se pueden quedar cortos, y el 40% de los pacientes 
que quedan por fuera del +_ 0.50 D no quedan completamente satisfechos (33-36). 

 



 
Figura 2. Clasificación por generación de las fórmulas de cálculo de lente intraocular más 

importantes. 
 
Biometría: 
 
La biometría se ha convertido en el paso más importante en la cirugía moderna de la 

catarata. Según Gale etal (37) utilizando las fórmulas de última generación, con sus 7 variables, y 
obteniendo una mejor estimación de la ElPo, pueden obtenerse de rutina resultados de +_ 1,00 D 
en al menos el 87% de los pacientes operados. 

La medición de la longitud axil y de las estructuras y espacios intraoculares (ACD=cámara 
anterior, y espesor del cristalino), se pueden realizar por medio de ultrasonido (por contacto o 
inmersión), o por vías ópticas (interferometría o reflectometría de coherencia óptica). 

El factor de error en la determinación de la longitud axil (38-42), era de gran importancia 
en la era de la biometría ultrasónica por contacto, produciéndose errores de hasta 0.3 mm solo en 
el factor de compresión corneal y con gran variación inter usuario. Este factor se ha reducido 
notablemente al aparecer los nuevos equipos de biometría óptica (43). 

Esta, se ha convertido en el método preferido de medición, por su facilidad de uso, y por la 
mayor precisión y reproducibilidad (33) de sus medidas,. Sin embargo existe un porcentaje, 



cercano al 10% de pacientes que no logran ser medidos por esta técnica, en especial aquellos con 
opacidades subcapsulares posteriores (44, 45), en los cuales se requiere de otros métodos.  

La biometría ultrasónica fue el estándar en los años 90´s, en especial por contacto, pero con 
el desarrollo de la copa de Prager, (Prager Shell (ESI Inc., Plymouth, MN, USA) and EZ-
immersion tip (Micro Medical Devices Inc., Calabasas, CA, USA)) facilitó el método de 
inmersión, y evidenció que esta era mucho más exacta(33), acercándose en algunos reportes a los 
resultados de la biometría óptica (46, 47). También demostró que la biometría ultrasónica de 
contacto tenía el inconveniente de la presión sobre la córnea por parte del técnico, conducía a 
medidas inferiores en la longitud axil.  

Los métodos ópticos para medir la profundidad de la cámara anterior (ACD), están 
presentes en diversas tecnologías: corte óptico (Orbscan IIZ, IOL Master), PCI (AC Master), 
OCT (Visante, TR Vue), Scheimpflug (Pentacam). 

Si en los pacientes que no se logran medir por sistemas ópticos se utiliza el US por 
inmersión, el porcentaje de pacientes con resultados entre +_ 1,00 D, pueden mejorar de un 
82.5% (35, 48) a un 85.7% (38) (hasta un 94.3%, según Fontes etal (49)). 

 
Manejo del ojo grande, alto miope: 
 
En ojos grandes (50), miopes altos, existen múltiples opciones para mejorar la precisión en 

el cálculo del lente intraocular para evitar las frecuentes sorpresas hipermetrópicas en estos casos 
(51-53). La primera es la de asegurar que la medida biométrica se encuentre en el eje visual. Más 
difícil con los métodos de biometría ultrasónica(54-56), sobretodo en aquellos ojos con un 
estafiloma posterior, donde la fóvea se encuentra en general en un punto más nasal, que en la 
porción más posterior del estafiloma. Con los equipos de biometría óptica (57), esto es más 
sencillo, utilizando la técnica de pedir al paciente que mire al punto de fijación. Aún con una 
adecuada medida de la longitud axil, existe una tendencia de obtener un resultado hipermetrópico, 
por lo que algunos autores han desarrollado otros métodos, como el del Dr. Barret, de cambiar la 
constante A del lente intraocular de acuerdo a la medida del lente a colocar (58), si es un menisco 
negativo (lio negativo bajo) cambia la constante A en el cálculo del LIO a 104.4, y si es una lente 
positiva baja, utiliza la constante 126.6.  

Otras opciones (59, 60) incluyen colocar un factor de corrección de la longitud axil por 
biometría óptica en ojos grandes (con longitudes mayores de 27 mm), utilizando la siguiente 
fórmula  Corrección de Long Axil =(0.8981 X Long axil) + 2.5637. A mí personalmente me 
gusta más la segunda, aunque requiere de un cálculo adicional, mientras que la primera 
únicamente requiere cambiar la constante del LIO a la hora de introducir los datos en el 
calculador. 

 
Poder corneal real: 
 
Como mencionamos anteriormente, el poder de la córnea es uno de los factores más 

importantes que determinan el poder del lente intraocular. La determinación del poder refractivo 
corneal es uno de los principales factores de error, debido a que rutinariamente se toma como 
poder corneal la queratometría o el poder estimado de la córnea a partir de la medición del radio 
de curvatura corneal anterior. 

En los últimos años se ha hecho evidente que la queratometría no refleja el poder real de la 
córnea,. Se están desarrollando equipos que permitan medir no solo un área de la cara anterior de 
la córnea, sino la influencia de la Asfericidad corneal sobre el poder de la cara anterior en 



relación al tamaño de la pupila y el factor importante de influencia refractiva de la cara posterior 
de la córnea. Este último factor a través de la relación entre los radios de curvatura posterior y 
anterior de la córnea o índice de Gullstrand (normal de 82.2%). 

 

Figura 3. Esquema comparativo del poder corneal estimado, utilizando ambas caras o 
interfases refractivas, versus la estimación utilizando solo la cara anterior de la córnea. 

 

El valor obtenido por queratometría es adecuado solo en córneas con asfericidades 
normales, y con relaciones entre el radio posterior y anterior de +_ 82.2% . El índice de 
refracción utilizado para determinar de acuerdo al radio de curvatura corneal anterior, es variable 
según el equipo utilizado, considerándose el más adecuado de 1.3315 (utilizados por Haigis y 
Olsen), correspondiente al índice de relación de radios posterior anterior de 82.2%. Los 
queratómetros que utilizan el índice de 1.3375, sobreestiman el poder corneal real en promedio 
de 0.78 D. Los programas que utilizan este índice de refracción estimado, inducen un factor de 
corrección para obtener valores más adecuados de cálculo del lente intraocular. El ojo 
esquemático de Gullstrand (del cual se basaron las primeras fórmulas teóricas para el cálculo del 
lente intraocular), utiliza como radios de curvatura posterior/anterior de 6.8/7.7 equivalente al 
88.31%, muy por arriba de la relación normal. 

 

Figura 4. Diferentes índices de refracción utilizados por diferentes equipos y ojo 
esquemático de Gullstrand, y su relación con los correspondientes índices de Gullstrand (relación 
entre radio de curvatura de cara anterior y posterior, o posterior y anterior de la córnea) 



 
      Figura 5. Distribución en la población normal de la relación entre el radio de cara 

anterior y posterior de la córnea. Se muestra que aquellos con relaciones superiores a 1.25, 
tienden a tener un resultado hipermetrópico al colocar lentes intraoculares, cuando se calculan 
con las fórmulas usuales, si no se toma en cuenta esta relación, y aquellos con relaciones AP 
menores de 1.18, tienden a quedar con miopías residuales. 

 

 
Figura 6. Relación de Gullstrand, entre el radio posterior y anterior de la córnea. Normal 

alrededor de los 82.2 %, siendo menores después de cirugía refractiva miópica, superiores en 
post-cirugía hipermetrópica. Se evidencia el cambio en el poder total de la córnea, no medible 
con la queratometría manual o autorefractómetro. 



 
Las nuevas fórmulas de cálculo de lente intraocular utilizarán valores del poder real más 

exactas y modificarán el índice de refracción corneal estimado de 1.3315, o los reales de la 
interfase aire-córnea y córnea-humor acuoso. Si se utilizan valores obtenidos por queratometría, 
a pesar de estar corregidos para el factor de estimación del índice de refracción, si existe una 
variación de la asfericidad corneal, aberración esférica, o de la relación posterior-anterior de los 
radios de curvatura corneal, este poder queratométrico estimado ya no es el real, produciendo un 
error directamente en el poder del LIO calculado. 

Debido a que el queratómetro mide un área paracentral variable según el tipo,  de 1.6 a 3.4 
mm, no logra medir el poder central y por lo tanto un aplanamiento central, indicando un 
aumento positivo de la asfericidad corneal, reportará una medida de un poder mayor del real de 
la queratometría, induciendo el cálculo de un LIO de menor poder y dejando una hipermetropía 
residual.  

Una disminución de la relación posterior-anterior de los radios de curvatura corneal menor 
a 81%, produce que el queratómetro estime un poder corneal, mayor al real y por lo tanto un 
calculo de un LIO de menor poder y por ende una hipermetropía residual. Esta medida requiere 
de un equipo que estime tanto los radios de curvatura anterior como posterior (tomógrafos, 
Pentacam) (61). 

 

 
Figura 7. Imagen topográfica de cara anterior, haciéndose evidente  la asfericidad corneal, 

con un menor poder corneal apical, en comparación con el de la media periferia.  
 
Ante la presencia de una asfericidad corneal  anormal y la inducción de la aberración 

esférica de la córnea, se deben tomar varios puntos de vista para entender en qué forma pueden 
afectar la estimación del poder corneal y el cálculo del poder del lente intraocular. Para 
simplificar el entendimiento de la asfericidad corneal, si utilizamos el término de Q, debemos 
acordarnos que una esfera tiene un valor de Q de 0, un aplanamiento periférico induce una Q 



negativa, teniendo la córnea una Q promedio de -0.27. y llamándosele a estas como córneas 
prolatas.  

Cuando existe un incurvamiento periférico o aplanamiento central la Q se positivista, 
(Q>0) utilizándose el término de córneas oblatas. Como indicamos anteriormente, en una córnea 
oblata, donde el centro es más plano, el queratómetro que mide un área más (media) periférica, 
medirá un poder más alto que el real central. 

 

 
Figura 8. Esquema de la aberración esférica en una córnea oblata, donde los rayos 

paracentrales se enfocan en un punto más posterior que los rayos más periféricos, que se enfocan 
en un punto más anterior. 

 

 
Figura 9. Esquema de la aberración esférica en una córnea prolata, donde los rayos 

paracentrales se enfocan en un punto más anterior que los rayos más periféricos, que se enfocan 
en un punto más posterior. 



 

Con respecto a la inducción de aberración esférica (59), el ángulo de incidencia de la luz en 
las zonas que se separan del eje óptico, sufren una mayor refracción, produciendo que los rayos 
periféricos se enfoquen en un punto más próximo (aberración esférica positiva). En una esfera se 
induce aberración esférica positiva. Para evitar la inducción de aberración esférica se requiere un 
lente asférico prolato (aplanamiento hacia la periferia) con una asfericidad de -0.58. Como la 
córnea normal tiene una menor prolaticidad de -0.27, se induce una aberración esférica positiva 
de 0.25 micras. 

Una córnea con un aumento de prolaticidad, con asfericidad negativa, como en el caso de 
una cirugía de hipermetropía con incurvamiento central, induce una aberración esférica negativa, 
donde los rayos periféricos se enfocan en un punto más lejano.  

Una córnea con un aumento de oblaticidad, con asfericidad positiva, como en el caso de 
una cirugía de miopía con aplanamiento central, induce una aberración esférica positiva, donde 
los rayos periféricos se enfocan en un punto más cercano. 

Este aumento o disminución de la aberración esférica dependerá directamente de la 
distancia entre el eje óptico y la entrada del rayo de luz en cuestión, por lo que estará 
directamente relacionado con el diámetro pupilar, siendo importante en pupilas mayores de 5.5 
mm. 

Ante la presencia de un aumento de la aberración esférica positiva, y de midriasis en 
condiciones escotópicas, los rayos periféricos inducirán una miopización, por aumento del poder 
relativo de la córnea periférica. Por ello después de cirugía refractiva miópica, existe una 
miopización nocturna, este factor siendo dependiente del diámetro de la zona óptica utilizada y 
del diámetro pupilar en condiciones mesópicas y fotópicas. 



 

Figura 10. Esquema que muestra la relación entre la asfericidad corneal, la aberración 
esférica inducida, y la asfericidad recomendada en el lente intraocular. 



 
Figura 11. Esquema que muestra cómo los factores de asfericidad y relación P/A de la 

córnea y biométricos de cámara anterior y espesor del cristalino, modifican el cálculo del poder 
del lente intraocular. 

 

En el cálculo del poder del lente intraocular, la aberración esférica produce un factor a 
veces difícil de evaluar, por agregarse el factor de multifocalidad y la variabilidad según las 
condiciones de luz. Koch y Wang (62, 63),y Beiko (64, 65), proponen en un estudio de calidad 
visual y sensibilidad de contraste, además de intentar reducir la aberración esférica final 
utilizando la asfericidad del lente intraocular ideal, calcular un defecto refractivo residual de 
acuerdo a la aberración esférica preoperatoria del paciente; esto es si la aberración esférica 
preoperatoria es de 0, buscar el neutro, en aberración esférica positiva, buscar miopizar y en 
aberración esférica negativa, buscar dejar al paciente hipermétrope. La cantidad que recomiendan 
es de 0.25 D por cada 0.10 micras de aberración esférica. 

El otro factor a tomar en cuenta en aberraciones esférica altas es la de la multifocalidad. 
Obteniendo el poder del LIO de acuerdo al enfoque más lejano, esto en el caso de aberración 
esfèrica positiva, el rayo central es el más lejano y debe buscarse dejar este en emetropía para 
permitir que en midriasis exista miopización y enfoque para visión cercana (Entendiéndose la 
importancia que tiene en los casos de lasik miópico la determinación del poder central real para 
obtener un resultado óptico óptimo). 

En el caso de aberración esférica negativa, utilizar el poder de la córnea medio periférica 
para permitir un enfoque de los rayos periféricos para visión lejana y aquellos centrales para 
visión próxima. (esto en el caso de lasik hipermetrópico. Siendo que en estos casos el valor de k 
central no es tan determinante). 

 



 
Figuras 12, Esquema del cambio en la aberración esférica en una córnea oblata, por 

aplanamiento apical central (ej. Refractiva miópica), produciendo una multifocalidad, donde los 
rayos paracentrales se enfocan en un punto más posterior y los de la media periferia, en un 
punto más anterior. 

 

 
Figuras 13, Esquema del cambio en la aberración esférica en una córnea con alta 

prolaticidad, por incurvamiento apical central (ej. Refractiva hipermetrópica), produciendo una 
multifocalidad, donde los rayos paracentrales se enfocan en un punto más anterior y los de la 
media periferia, en un punto más posterior. 



 
 
En conclusión, si queremos disminuir la desviación estándar de nuestros resultados, y 

obtener un mayor número de pacientes cercanos al resultado refractivo esperado, debemos tomar 
en cuenta el poder real de la córnea, incluyendo en nuestros programas de cálculo, los factores de 
asfericidad corneal y de relación P/A de la cornea, a través del estudio completo con equipos que 
nos permitan medir tanto la cara anterior y posterior de la cornea (asfericidad, curvatura, 
toricidad, índices de refracción). 

 
 

Estadística, cómo evaluar los resultados? 
 
Ahora, cómo se deben evaluar los resultados, para poder comparar diferentes fórmulas, en 

el cálculo de Lios? Cuando se reportan los resultados del cálculo del poder de lentes 
intraoculares se deben observar los siguientes datos, (ej: -0.20 D/ 0.46 D/ 67% / 90% / 1%/ +1.90 
a -1.50 D) 

1- ME, error medio, y su desviación estándar. 
2- MAE, error absoluto  medio, y su desviación estándar 
3- El porcentaje de ojos que se encuentra dentro de +-0.50 D, +- 1.00 D, y > 2.00 D, de la 

refracción deseada (target refraction). 
4-Rangos de error máximos positivos y negativos. 
 
Cómo leer y entender estos números, para poder comparar diferentes estudios? (66). 

Primero debe buscarse en el estudio si la estadística la obtuvieron de los resultados de la 
refracción postoperatoria o del calculo del poder del lente intraocular implantado. Esto es muy 
importante por que dependiendo las características de los ojos estudiados (longitud axil y 
queratometría), el factor de diferencia entre los dos métodos puede ser de 1.2-1.5/1, y por lo 
tanto los resultados usando un método o el otro no ser comparables. 

El comparar el ME con el MAE es muy importante, por que por ejemplo si se tienen dos 
pacientes con resultados postoperatorios de -7,00 D y + 7,00 D, el ME es de 0, y el MAE de 7. 
Por lo que el ME no puede ser tomado como un factor predominante a la hora de ver resultados 
de estudios, y además, una vez obtenido el ME, este puede ser optimizado cambiando la 
constante del LIO para llevar la curva de Gauss a 0, pero persistiendo la desviación estándar. 

Noorby et al (67) calcula y estima que con la tecnología actual, el mejor MAE posible de 
obtener se encuentra alrededor de los 0.39-0.40 D, con una desviación estándar máxima de +_ 
1.00 D en 95-97%, por lo que resultados superiores deben ser observados con lupa. 

 
Cómo optimizar los resultados: 
 
Para mejorar los resultados, se pueden hacer mejoras en cada punto del proceso. Utilizando 

equipos de medición más precisos y reproducibles, que permitan medir el poder refractivo real de 
la córnea y con fórmulas que utilicen un mayor número de variables para predecir la posición 
efectiva del lente intraocular. 

Además pueden personalizarse y optimizarse las constantes de los lentes intraoculares para 
que los resultados se acerquen más al 0 o al defecto refractivo deseado. 

El término constante del lente, en realidad es un término inadecuado, debido a que incluye 
factores no necesariamente relacionados con el LIO y además no siempre es una constante. Es un 



factor que se ha creado para mejorar los resultados refractivos, que incluye errores sistemáticos 
en el ambiente clínico, en la medición biométrica, en la población estudiada y de la técnica 
quirúrgica. Por ejemplo, la constantes pueden ser derivadas de pacientes operados, donde el lente 
queda fuera del saco capsular, con biometría por contacto, en un grupo de ojos pequeños etc. 
Esta constante no podría utilizarse o el resultado esperado no sería el ideal, si el grupo de estudio 
cambia, por ejemplo para ojos grandes, lente intrasacular, y biometría óptica. 

El grupo de usuarios de biometría por interferometría láser  (ULIB)(68), reporta con 
regularidad los resultados a nivel mundial de biómetros ópticos, y ultrasónicos, con 
queratometrías manuales y automáticos, para lentes intraoculares específicos. Estas constantes 
pueden ser utilizadas como base para el uso de un tipo específico de lente intraocular, pero debe 
ser optimizado después de los primeros 250 casos para llevar la ME a cero (42), moviendo la 
campana de Gauss hacia la derecha o izquierda, pero entendiendo que esta optimización no 
disminuirá la dispersión o forma de la campana, permaneciendo la desviación estándar igual. 
Haciendo esta optimización se puede incrementar el porcentaje de +_0.50 D en 5-6%, y de 
+_1.00 D en 10% (69). Esta optimización se puede realizar en una forma sencilla, utilizando 
aplicaciones en línea del Dr. Haigis (68) (requiere 50 casos) y del Dr. Hill (70) (requiere 200 
casos). Según Aristodemou et al  (69) se requieren de 86 ojos para optimizar la pACD para la 
fórmula de Hoffer Q y alrededor de 250 ojos para las fórmulas de SRK/T (Constante A) y 
Holladay 1 (Surgeon Factor). Lo ideal es que los datos enviados sean de un grupo de pacientes 
con resultados estable, medidos con los mismos equipos y operados por el mismo cirujano. 

Durante años se habló de la importancia de desarrollar constantes de lentes personalizadas 
para cada cirujano, pero con la llegada de equipos más precisos y reproducibles, y los avances en 
la cirugía de catarata, con micro-incisión, lente intrasacular, se redujo la variabilidad de los 
resultados entre cirujanos. Aristodemou et al (69), demostró que la variación entre cirujanos en el 
93% no ameritaba la creación de una constante específica personalizada. 

Un método que si puede ayudar a mejorar el resultado refractivo, es el de esperar a obtener 
el resultado del primer ojo, antes de tomar la decisión de operar el segundo. Covert et al (71)  
demostró un incremento del porcentaje de pacientes en +_ 0.50 D del 7.8%, y en +_ 1.00 D de 
3.4%. Olsen (66) corrobora estos hallazgos pero considera que son dependientes de la fórmula 
utilizada (diferencia menor con la de Olsen).  Para efectos prácticos, debe corregirse el error en 
aproximadamente 50% del error refractivo, por ejemplo si el resultado del primer ojo es 1 D 
hipermétrope, el segundo ojo debe aumentarse en 0.5 D el poder del lio calculado. En teoría esto 
mejoraría la estadística en 2% de los pacientes entre +_ 1.00 D y 9% entre +_0.50 D. 

Se considera que con el tiempo la formulación de los lentes intraoculares se va a ver 
obligada a mejorar por parte de las empresas productoras de LIOs. En la actualidad según los 
estándares de ISO 11979-2 (72), la tolerancia de los lentes producidos entre 0-15 D es de +_ 0.3 
D y de 15.5 D a 25 D de +_ 0.4 D, de 25.5 a 30 D de +_ 0.5 D y en > 30 D de +_ 1 D. Esto es 
inaceptable si estamos buscando incrementar el porcentaje de pacientes entre +_ 0.5 D. El 
Segundo factor es el de producción de lentes intraoculares en intervalos de medidas de 0.5 D. Se 
considera que con el paso del tiempo se va a hacer indispensable disminuir estos intervalos al 
menos a 0.25 D. 

 
Fórmulas para afaquia. 
 
La aberrometría transoperatoria permite hacer el cálculo del LIO, después de extraer la 

catarata, haciendo una aberrometría afáquica. Este método nunca va a ser perfecto, debido a que 
siempre existirá un factor que no es medible y que debe ser calculado, que es la posición efectiva 



del LIO. Es por eso que los reportes se mantienen en +_0.50 D en el 39% de pacientes post Lasik 
miópico (+_1.00 D en 60%) y 14% post QR. (JCRS 2013;29:484-489), no superiores a los 
calculados con las mejores fórmulas. 

 
 
Fórmula Universal IOL Calculator: 
 
En vista de la dificultad a la que se enfrenta el profesional, en cuando a necesidad de 

entender cada variable, fórmula, en que casos puede o no utilizarla, en los últimos 15 años, he 
estado desarrollando una fórmula que permita ser utilizada en cualquier tipo de ojo, con o sin 
cirugía refractiva, que tome en cuenta las variables para la determinación de la posición efectiva 
del LIO, y las variables para determinar el poder corneal real, como asfericidad corneal, relación 
del radio de curvatura posterior/anterior.  

Es indispensable colocar medidas tomadas en forma adecuada, y ha sido probado para 
utilizar con datos del Pentacam y el Lenstar o el IOL Master. 

Este programa se encuentra a entera disposición en el Apple Store, bajo el nombre: 
Universal IOL Calculator. 

 
Conclusiones: 
 
Si aspiramos lograr o mejorar los resultados refractivos a las cuatro semanas propuestos por 

el United Kingdom´s National Health Service8 de 55% de ojos refractando dentro de +- 0.50 D y 
85% dentro del +- 1.00 D debemos hacer un esfuerzo mayor, tomándonos el tiempo para realizar 
más exámenes y sentarnos a evaluar cada caso individualmente, para determinar cuál se sale de 
la regla o presenta alteraciones anatómicas no esperadas en los programas con modelos de 
regresión. 

Es por esto que si se desea obtener consistentemente resultados ópticos satisfactorios en la 
mayoría de nuestros pacientes y evitar sorpresas refractivas, se requiere en todos los pacientes 
realizar (31, 73): 

1- Biometría óptica, o en su defecto biometría ultrasónica por inmersión (74) 
2- Topografía corneal, en especial con equipos que permitan obtener datos de la 

curvatura posterior, relación posterior anterior y de asfericidad corneal. 
3- Utilizar fórmulas optimizadas. 
4- Utilizar lentes de compañías que tengan una tolerancia de poder de los lentes 

intraoculares menores de 0.15 D. 
5- Utilización de lentes con poderes escalonados de 0.25 D 
6- Optimizar de acuerdo al resultado del primer ojo. 
7- Utilizar programas de cuarta generación o en su defecto programas de tercera 

generación pero con personalización y modificación de la constante del lio, modificada para 
el paciente en cuestión en relación a la posición efectiva del lente. 

No olvidar que tendremos a obtener resultados ópticos con hipermetropía residual en los 
siguientes casos: 

1- Asfericidad corneal aumentada positivamente (Q>0) 
2- Relación posterior-anterior menor (P/A < 81%) 
3- Segmento anterior relativamente más grande en relación a longitud axil y 

kertatometría (si se utilizan fórmulas de tercera generación, el lente quedará realmente en una 
posición más posterior a la estimada y quedará con un poder menor al requerido) . 



Las siguientes condiciones explican por que la tendencia en los pacientes operados de 
cirugía refractiva (43, 75-82), a obtener resultados hipermetrópicos: 

1- La inducción de una Q más positiva, con aplanamiento central,  
2- Disminución de la relación P/A, por cambio únicamente de la curva anterior (en cirugía 

de excimer). 
3-  Un error en el cálculo de la posición efectiva del lente intraocular (las fórmulas de 

tercera generación utilizan la queratometría para determinar la posición del LIO, y la 
córnea está aplanada pero no la cámara anterior, por eso la modificación de fórmulas 
con doble K donde se utiliza la k preoperatoria para determinar la posición del LIO). 

 
En el futuro próximo tendremos equipos que nos realicen la toma de todos los datos en un 

solo equipo, permitiendo facilitar la evaluación preoperatoria, y fórmulas más precisas que 
utilicen todos los datos descritos. Aparecerán programas de cálculo basados en ray tracing (74, 
83, 84), además de predecir mejor la posición efectiva del LIO, calcular el efecto de la 
asfericidad y aberración esférica corneal. También describirá las relaciones de la cara posterior y 
anterior de la córnea, para determinar valores más reales del poder corneal total.  

Estos permitirán mejorar los resultados no solo en casos de cirugía de catarata y faco-
refractivos sino también en el gran número de pacientes que nos tocará operar de catarata en los 
próximos años con antecedentes de cirugía refractiva previa. 
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