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DESCRIPCION
Lente intraocular asférica y método para el disefio de una IOL de este tipo.
1. Campo de la invencion

La invencion describe una lenta intraocular (IOL) nueva y un método para mejorar tales lentes en el campo de la
oftalmologia, que comprenden modificaciones de la forma de la superficie que difieren de geometrias esféricas
perfectas.

2. Antecedentes de la invencion

El tratamiento de cataratas, como la causa mundial mas frecuente de ceguera, es un proceso bien conocido desde
la época de la Roma antigua (siglos | y Il a. C.). Desde este tiempo antiguo, la retirada completa de la lente del
cristalino humana opaca es todavia la mejor opcion para restablecer parcialmente la agudeza visual de los
pacientes. Los resultados conseguidos son previsiblemente malos, debido a las contribuciones refractivas no
contempladas de la lente humana natural al aparato visual, que no son compensadas adecuadamente en esta
situacion.

Un avance en la cirugia de cataratas se produjo en 1949, cuando el doctor inglés Harold Ridley implanté con éxito la
primera lente intraocular fabricada de plastico PMMA duro. Esta lente era capaz de compensar la pérdida de
potencia 6ptica de la lente humana natural. Desde esta época antigua, las IOL y las técnicas quirurgicas han sido
mejoradas continuamente. La cirugia actual de las cataratas es con mucho la cirugia mas realizada en oftalmologia
con mas de 2,3 millones de pacientes anuales en los Estados Unidos. Aproximadamente otras 3 millones de cirugias
se afaden en Europa y Japén.

La actuacion del ojo humano, en términos de un sistema 6ptico, solamente se puede realizar si la lente artificial esta
correctamente posicionada y colocada en el foco. Cumpliendo esta condicidn, los rayos entrantes desde los puntos
distantes del objeto forman puntos borrosos minimos en la retina y proporcionan visién aguda. La adaptacion
correcta de una IOL al ojo humano individual es todavia dificil y la agudeza visual después de la operacién de los
pacientes depende de varios factores. Las inexactitudes durante la mediciéon de las varias geometrias oculares, las
inexactitudes durante la cirugia y los efectos después de la cirugia, tales como trauma quirdrgico y los procesos de
curacion de las heridas limitan la agudeza visual alcanzable debido a errores de posicionamientos de la I0L
implantada. Los errores de posicionamiento con respecto al eje Optico causaran principalmente desenfoqué,
inclinaciéon y el descentramiento de la IOL dard como resultado astigmatismo inducido y errores de la coérnea.
Ademas apareceran aberraciones opticas de orden superior.

Actualmente, los diferentes procedimientos de disefio de IOL abordan estas cuestiones y tratan de mitigar los
problemas poniendo énfasis particular sobre ciertos aspectos.

Una seleccion de disefios de lentes de la técnica anterior se describe de forma abreviada en la seccién siguiente:
1. Disefo de Lente Equi-Convexa (ejemplo: Bausch & Lomb LI161U)

La IOL Equi-Convexa es el disefio de lente intraocular mas utilizado en la practica clinica. Ambas superficies son
esféricas con radios de curvatura equivalentes. Como una consecuencia de estos disefios, se produce una cantidad
significativa de aberracion esférica. Debido al fuerte incremento de la aberracion esférica con diametro de la pupila,
los pacientes sufriran muy probablemente contorno borroso y pérdida de contraste en condiciones mesoépicas /
escotopicas debido a la aberracién esférica.

2. Disefio de Lente Biconvexa o Plano Convexa (ejemplo AMO sensar AR40)

Los grados adicionales de libertad permiten el disefio de una “IOL mejor configurada” que proporciona aberraciones
esféricas minimas que se puede conseguir con superficies esféricas. La cantidad de aberracion esférica se reduce
en una medida significativa en comparacién con 1. Puesto que la cantidad de SA es todavia mayor que la lente
humana natural, los pacientes sufriran probablemente contorno borroso y pérdida de contraste en condiciones
mesopicas / escotdpicas debido a aberracion esférica.

3. I0Ls optimizadas en el frente de la onda (ejemplo: Pharmacia, TECNIS Z9000)
Patente: U/S 6.609.793 B2

Superficie anterior asférica. Las derivaciones de la esfera base se expresan como expansién polinomial de 6° orden.
El disefio de IOL se basa en datos de aberrometria media del frente de la onda obtenidos en un conjunto amplio de
pacientes. El objetivo de la asferizacién consiste en compensar la aberracién esférica positiva como inducida por la
cornea humana normal. La IOL ha de proporcionar una cierta cantidad de aberracion esférica negativa para llevar
todo el aparato Optico a aberracion esférica cero. Visto desde una perspectiva éptica tedrica, este disefio deberia
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proporcionar un rendimiento 6ptico maximo con la funcién de dispersidon del punto lo mas estrecha posible. La
TECNIS Z9000 proporciona actuacion optica limitada en difraccion sobre el eje. Esto se aplica incluso para pupilas
grandes de 6 mm. Tal disefio de lente tiene algunos inconvenientes. Debido a la aberracién esférica negativa
significativa pretendida de la lente, es muy sensible con respecto al descentramiento que es probable que se
produzca durante el implante y después del implante durante la sinfisis de la bolsa capsular. La actuacion limitada
en difraccion de la lente desaparece inmediatamente incluso si se descentra ligeramente.

4. La “IOL libre de aberracion” (Ejemplo: Bausch and Lomb, SofPort A0 and Akreos AO)
Patentes: US US2005/203619A1 y WO 2004/090611A3

Ambas superficies de la IOL son asféricas y la forma esta definida por una constante cénica. Considerando las
condiciones opticas especificas detras de la cérnea, la IOL no introduce ninguna aberracion esférica adicional al
sistema optico. En otras palabras: es “transparente” a la cantidad de aberraciones entrantes. Los sistemas que no
introducen aberraciones esféricas, incluso no introducen coma mientras estan descentrados. Por lo tanto, estas
lentes se pueden descentrar en una medida significativa sin pérdida de contraste en comparacién con el estado
perfectamente centrado. Puesto que la aberracion esférica corneal no esta afectada por la IOL, esta cantidad de
aberracion esférica es manifiesta y limita la actuacién dptica sobre el eje. La “IOL libre de aberracidon” no cumple con
las propiedades fisiolégicas de la lenta humana natural y, por lo tanto, puede conducir a resultados sub-6ptimos.
Esta lente se puede utilizar para ojos después de cirugia refractiva, ojos con queratocono o con aberracion esférica
corneal atipica.

Existen algunas otras patentes con el objeto de incrementar las aberraciones esféricas con el fin de proporcionar
profundidad de campo mejorada o pseudo-acomodacién como:

Patente US 2004/0230299 (18 de Noviembre de 2005)
Superficie oscilante superpuesta sobre una superficie esférica para producir diferentes enfoques delante y
detras del mejor foco con el fin de obtener una profundidad incrementada del foco.

Patente WO 2005/046527 (26 de Mayo de 2005)
Lente monofocal multizona. Cada zona presenta un gradiente positivo o negativo de potencia desde la
potencia base de la lente para producir una profundidad extendida de campo.

Patente US 6.126.286 (3 de Octubre de 2000)
Lente monofocal multizona para producir una profundidad mejorada del campo,

Patente EP 1402852 (29 de Septiembre de 2003)
Lente esférica monofocal que permite una pseudo acomodacién proporcionando una profundidad mejorada
del campo (incrementando la cantidad de aberraciones esféricas).

El documento EP 1424049 describe un método de disefio de una lente oftalmica multifocal capaz de reducir
aberraciones del ojo.

3. Objeto de la invencion

La invencion proporcionara medios para solucionar los inconvenientes de la técnica anterior y proporcionara un
rendimiento éptico perceptible significativamente mejorado en pacientes que necesitan un implante de I0L.

4.- Sumario de la invencion

Esta invencién proporciona una nueva lenta intraocular asférica y un método para disefiar tal IOL que da como
resultado la obtenciéon de una lente intraocular que proporciona rendimiento 6ptico perceptible significativamente
mejorado a pacientes de IOL.

La lenta intraocular asférica de acuerdo con la invencién comprende una superficie anterior y una superficie
posterior, de manera que al menos una de la superficie anterior y la superficie posterior es asférica y de manera que
las propiedades opticas de estas superficies proporcionan una aberracion esférica igual o préxima a la aberracion
esférica del ojo humano.

En otra forma de realizacion de la invencioén, la IOL se puede fabricar de un material que tiene un indice de
refraccion variable que proporciona una aberracion esférica igual o proxima a la aberracion esférica del ojo humano.

La invencién comprende también un método nuevo para disefiar una lente intraocular capaz de ajustar las
aberraciones del ojo con el fin de proporcionar una correcciéon éptima de la vision a pacientes que consta de los
siguientes elementos:
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e Un modelo matematico del ojo que describe la estructura dptica y la actuacion del ojo humano natural, que
comprende al menos una superficie corneal asférica, un indice de gradiente y/o un modelo de lente de
cristalino asférico, un eje visual que esta inclinado con respecto al eje del ‘eje optico’ de simetria del ojo y
una iris descentrada que representa una pupila de entrada descentrada.

e Determinacion del rendimiento del modelo matematico del ojo en términos de calidad de la imagen y
aberraciones esféricas en funcion del diametro de la pupila.

e Utilizacion de un modelo matematico que describe las estadisticas de desalineaciones potenciales de la
lente y errores de posicionamiento inducidos por cirugia o procesos de curacién de la herida.

e Calculo de la actuacion optica y aberraciones resultantes empleando dicho modelo matematico del ojo
combinado con el modelo estadistico para desplazamientos de la lente.

e Y modelado 6ptico de una forma de lente esférica que sustituye al cristalino humano natural en el ojo que
proporciona recuperacion de la potencia optica, proporcionando al mismo tiempo caracteristicas 6pticas de
la lente humana con el fin de hacer que el ojo con la lente intraocular que tiene forma esférica tenga la
misma cantidad de aberraciones esféricas y el mismo nivel de calidad de la imagen que el modelo
matematico del ojo en fusidn del diametro de la pupila.

En tal método, o bien una de la superficie anterior o posterior o ambas superficies de la lente pueden ser de forma
asférica.

Es ventajoso que la distribucién radial de la potencia optica refractiva esté dividida en al menos tres zonas
funcionales que proporcionan vision fotopica, mesépica y escotdpica.

Con preferencia, la optimizacién optica de la forma asférica se realiza con el fin de reducir al minimo la sensibilidad
de los parametros de la actuacidon optica con respecto a la inclinacién potencial de la lente inducida por efectos
quirargicos o sinfisis de la bolsa capsular.

De manera ventajosa, la optimizacién 6ptica de la forma asférica se realiza con el fin de reducir al minimo la
sensibilidad de los parametros de actuacion 6ptica con respecto al descentramiento potencial de la lente que es
inducido por efectos quirurgicos o procesos de curacion de la herida.

Una manera preferida de modelacion y optimizacion de la forma de la lente incluye seleccionar los radios de
curvatura de base de las superficies anterior y posterior asi como el espesor central, el espesor de los bordes y el
indice de refraccion.

En el método de acuerdo con la invencidn, la cantidad de aberracion esférica de la lente artificial se mantiene en el
nivel de una de las lentes humanas naturales sobre un rango amplio de diametros de la pupila.

Con preferencia, la forma modificada de la lente se define en términos de combinacién lineal de polinomios.
La forma modificada de la lente se puede definir por la ecuacién:
cr?
2=
1+1-(1+Q)c*r?

+K,r? 4k, 1+ kg + kg r®

con

c=r"curv (curvatura = 1/ radio de curvatura base)

r= radio variable independiente sobre el eje dptico
Q= constante conica
kn = coeficiente polinémico de orden n

En este caso, la constante Q puede ser 0 o estar entre -1 y 0. El coeficiente k, puede ser los coeficientes k, para n >
6 pueden ser igual a 0.

De manera ventajosa, la forma modificada de la lente se define en términos de combinacion lineal de polinomios o
por splines o por funcién por partes definidos por combinaciones lineales de polinomios.

La actuaciéon optica se puede definir como contraste MTF o Relacion Strehl o error del frente de la onda o en
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términos de funciones de dispersion del punto y energia en circulo

Las aberraciones de todo el tren optico del ojo humano se pueden expresar en combinaciones lineales de
polinomios de Zernike o de Seidel o descomposicion Fourier de OPD / frente de la onda.

Una lente intraocular asférica de acuerdo con la invenciéon se puede fabricar de material blando, o de material
hidréfilo, tal como polimero acrilico hidréfilo, o copolimero o un material hidréfilo, tal como material acrilico hidréfobo
o silicona. Ademas, la lente intraocular asférica de acuerdo con la invencién se puede fabricar de material
monobloque con zonas duras y blandas, tal como se describe en la patente EP1003446 o de material duro, tal como
polimetilmetacrilato, también conocido como PMMA.

Ademas de la correccion de los errores de la vision esférica, las modificaciones de la superficie de acuerdo con la
invencién permiten el restablecimiento de las propiedades 6pticas de la lente humana natural como existe antes de
la extraccion. Ademas, la compensacién intencionada de de las modulaciones de las superficies anterior y posterior
mencionadas anteriormente proporcionan sensibilidad minima de la actuacion o6ptica con respecto a las
perturbaciones del posicionamiento mecanico, tales como descentramiento e inclinaciéon de la IOL que pueden ser
inducidos debido a inexactitud de la cirugia, trauma quirdrgico o sinfisis de la bolsa capsular. Esto se consigue por
ajuste intencionado de las aberraciones 6pticas con el fin de hacerlas similares a los efectos de la lente del cristalino
humano natural.

La formacion de la imagen en el ojo humano natural se realiza por la conjuncion de los medios e interfaces oculares.
La contribucién principal en potencia de refraccion (~75 %) es proporcionada por la cérnea que es la primera interfaz
aire / medios del ojo humano. Los rayos emitidos por puntos de objetos distantes entre el la cérnea casi paralelos
con respecto al eje optico. La refraccion de la coérnea dobla los rayos hacia el eje 6ptico en un haz convergente. Este
haz de rayos pasa la camara anterior y entre en la lente del cristalino humano. Si no esta colocado ningun cristalino,
los rayos convergerian en un punto pequefio singular limitado en la difraccién a una distancia de la potencia cérnea
inversa. El tamafio del punto se determina por los efectos de difraccién en los bordes de la pupila de entrada y la
longitud de onda.

El sistema optico del ojo humano no es perfecto en términos de la fisica, sino que se ha desarrollado en el
transcurso de las épocas y se ha optimizado por si mismo. La forma ligeramente asférica de la cérnea actua en
combinacién con la Ley de refraccion no lineal de Snell y no permite que todos los rayos emitidos desde una fuente
de punto distancia converjan en un punto singular. Parece que los rayos desde las porciones exteriores de la pupila
inciden en el eje 6ptico a una distancia menor que los rayos axiales. Este efecto se llama aberraciéon esférica (en
delante de forma abreviada SA) y esta relacionado con un signo. Si los rayos del borde de la pupila inciden en el eje
optico antes que los rayos axiales, se considera que la SA es ‘positiva’. Las lentes esféricas positivas muestran este
comportamiento. Si los rayos del borde de la pupila inciden en el eje éptico en un punto mas distante sobre el eje
Optico que los rayos axiales, se considera que la SA es ‘negativa’. Este comportamiento se encuentra en las placas
de vidrio paralelas al plano o lentes negativas.

Puesto que los rayos del borde de la cérnea inciden en el eje dptico antes que los rayos axiales, se afade SA
positiva al sistema 6ptico. Este efecto previene la formacién de imagenes maculares infinitamente agudas. En su
lugar existe mucha difusién de la luz en puntos borrosos. La evoluciéon del ojo humano se explica por el desarrollo de
un disefo del cristalino altamente complejo. El cristalino contribuye con la pérdida del 25 % de poder de refraccion al
sistema Optico con el fin de ajustar la longitud focal exactamente a longitud axial disponible del ojo humano. Ademas,
permite la acomodacion a diferentes distancias de visién por ajuste interno de la potencia de refraccion de la lente.
Mas alld de estos hechos evidentes, el cristalino actia como un medio de correccion optica del ojo humano que
comprensa los errores opticos introducidos por la cérnea. En términos de evitar los puntos borrosos excesivos
introducidos por la SA positiva de la cérnea, el cristalino proporciona una cantidad bien ajustada de SA negativa que
compensa casi perfectamente la cantidad inducida por la cérnea. El rendimiento 6ptico de esta sistema optico
conjunto se significativamente mejor que el de sus componentes individuales. Este mecanismo de compensacion
inherente funciona bien para diferentes distancias de visién y diametros de pupilas debido a las diferentes
condiciones de iluminacion.

El objetivo principal de la evolucion del ojo humano no era optimizar el rendimiento éptico tedrico del ojo tal como se
anuncia actualmente ampliamente en términos de funciones de dispersién de puntos o relaciones Strehl. No
obstante, el aparato 6ptico deberia proporcionar un rendimiento 6ptico que cumpla perfectamente los requerimientos
de la estructura de cono y barra de la retina. Sus funciones de densidad local y las propiedades de percepcion de
colores. El mosaico de conos y barras solamente permite ver imagenes con frecuencia espacial maxima de 75 cpd,
una frecuencia espacial mas alta puede producir solapamiento y distorsionar la imagen percibida como se describir
por Y. K. Nio y col. en el articulo “"Spherical and irregular aberrations are important for the optimal performance of
the human eye", Ophtal. Physiol. Opt. 2002 22103-112. Las propiedades o6pticas del aparato visual, la configuracién
de la retina y el procesamiento fisiolégico de la informacién visual en la corteza visual determinan finalmente la
agudeza visual perceptible de los pacientes.



10

15

20

25

30

35

40

ES 2380383 T3

Esto ensefia los objetivos principales de una lente intraocular nueva. Los inventores han llegado a la conclusion de
que la IOL de acuerdo con la invencién debe restablecer tanto la potencia 6ptica como también las caracteristicas de
aberracion de la lente humana natural con el fin de soportar el sistema 6ptico neuro-visual para el mejor rendimiento
visual perceptible. Para explicacién, ver por ejemplo P. Artal y col, en el articulo "Neural compensation for the
eye’s optical aberrations", Journal of Vision (2004)4, 281-287.

El disefio de la nueva lente intraocular tiene en cuenta la configuracién éptica natural del aparato de vision humana,
por ejemplo, inclinacion del eje visual y descentramiento de la pupila. Ademas, el método explica los errores
potenciales de posicionamiento causados por efectos del implante y de la cirugia.

5. Breve descripcion de los dibujos

La figura 1 muestra el modelo de ojo Liou — Brennan con descentramiento de la pupila e inclinacion del eje visual.

La figura 2 muestra la distribucidon estadistica de los errores de posicionamiento IOL.

La figura 3 muestra la aberracién esférica con relacion al diametro de la pupila para diferentes 10Ls.

La figura 4 muestra el disefio de la IOL asférica de acuerdo con la invencion.

La figura 5 muestra otro disefio de la IOL asférica de acuerdo con la invencion.

La figura 6 muestra la potencia 6ptica radial y zonas correspondientes para diferentes |OLs.

La figura 7 muestra la relacion Strehl con respecto al diametro de la pupila para diferentes I0Ls.

Las figuras 8 a 13 muestran la funcién de transferencia de la modulacion para diferentes IOLs para diferentes
diametros de la pupila.

El disefio de la IOL asférica de acuerdo con la invencién se refiere como una “IOL asférica nueva” en las figuras 3 y
6a13.

6. Descripcion de formas de realizaciéon preferidas de la invencién

Para proporcionar un entorno de disefio para una IOL hay que aplicar un modelo teérico particular de ojo. Muchos de
ellos son bien conocidos a partir de la literatura, por ejemplo: Gullstrand: Helmholtz’s Physiological Optics;
Norrby et al: "Methods of obtaining ophthalmic lenses providing the eye with reduced aberrations" US
patent US 6, 609, 793; o Thibos et al: "A new single surface eye that accurately predict chromatic and
spherical aberrations in the human eye", Invest. Ophtal. Visual Sci. 34, 777 (1993).
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Todos los modelos tedricos de ojos referidos, asi como la mayoria de los modelos de ojos publicados se basan en
configuraciones oculares simplificadas del ojo humano. La cérnea se reduce a un elemento individual superficial y se
supone que el eje visual coincide exactamente con el eje de simetria del ojo. Estos modelos reducidos tratan de
imitar el sistema 6ptico y las aberraciones del aparato visual humano mediante el uso de modelos de cérnea de cara
individual que aplican cierto grado de asfericidad con el fin de reflejar el rendimiento practicamente medible. Los
autores han probado que estos modelos de ojos no tienen en cuenta los aspectos especificos de la anatomia del ojo
humano de manera mas o menos sistematica. El modelo de ojo mas amplio actualmente disponible en la literatura
ha sido descrito por Liou y Brennan en el articulo "Anatomically accurate, finite model eye for optical modeling”, J.
Opt. Soc. Am. A/Vol. 14, No. 8 / Agosto 1997. El ojo de Liou-Brennan, como se ilustra en la figura 1, representa la
anatomia ocular muy estrechamente y preserva las propiedades opticas y las caracteristicas de aberracion del ojo
humano. Este modelo de ojo comprende una cérnea asférica con superficie anterior 1.1 y superficie posterior 2.2,
asi como un modelo de lente de indice de gradiente asférico. La camara anterior se refiere como 8, el cuerpo vitreo
como 7, y la retina como 4. Tiene en cuenta que el eje visual 5 esta inclinado 5° con respecto al eje de simetria 9 del
ojo para enfocar la regiéon macular 4.1 para la mayoria de la poblacion. Ademas, la pupila 6 esta ligeramente
descentrada en 0,5 mm en direccion nasal 6.1 para la mayoria de la poblacion, La cantidad de aberracion esférica
(SA) estd compensada por una cérnea asférica que introduce aberracion esférica positiva. Un modelo de lente
natural asférica, que comprende dos componentes de indice de gradiente con superficies Opticas 2.1, 2.2, 2.3,
proporciona SA negativa para compensar la contribucién de la cérnea. En total, el tren 6ptico proporciona una
aberracion esférica positiva pequefia que es equivalente a los datos medidos y ayuda a incrementar la profundidad
del foco. Contrariamente a otros modelos de ojos, el ojo de Liou-Brennan es, por consiguiente, simétrico no rotatorio.

El disefio de las lentes intra-oculares nuevas utiliza un modelo de ojo que se basa en el modelo de ojo de Liou-
Brennan, como se describe por la lista de la superficie siguiente:

Superficie Comentario Radio Espesor Cristal Diametro Coénico
OBJ - Infinito Infinito - 0 0
1 - Infinito 1 - 4.495 0
2 - 0 - -

3 CORNEA_FRONT 7.77 0.5 CORNEA_LB 12 -0.18
4 CORNEA_BACK 6.4 3.16 WATER_LB 12 -0.6
5 PUPIL_DEC_1 - 0 - -

STO PUPIL Infinito 0 WATER_LB 4 0
7 PUPIL_DEC-2 - 0

8 LENS_FRONT 124 1.59 - 10 -0,94
9 LENS_CENTER Infinito 243 . 10 0
10 LENS_BACK -8.1 16.27 WATER_LB 10 0.96
IMA RETINA -18 WATER_LB 20 0

La invencién se basa en modificaciones especificas de la geometria y de la forma que se aplican a la superficie
anterior o posterior o a ambas de las nuevas lentes intra-oculares. Las superficies modificadas de la IOL
comprenden desviaciones simétricas rotatorias desde una forma esférica. Este procedimiento se entiende
comunmente como asferizacion de superficies opticas. Puesto que las superficies esféricas son ya bien conocidas a
partir de la técnica anterior, las secciones siguientes explicaran las novedades y mejoras y explicaran, ademas, la
diferenciacion con respecto a los disefios comunes del conocimiento.

El nuevo disefio de lente esta destinado para mejorar la técnica anterior de tal manera que proporciona una mejora
medible de los parametros de actuacion éptica que conduce a una mejora perceptible por el paciente del rendimiento
de agudeza visual y vision de contraste. Para hacerlo, los disefios de lentes descritos imitan las propiedades 6pticas
de la lente humana natural en las condicione descritas anteriormente en el modelo de ojo de Liou-Brennan.

Se consigue una mejora sustancial de la agudeza visual teniendo en cuenta las estadisticas de potenciales
7
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emplazamientos erréneos de las lentes para el disefio de la lente. La forma de las superficies de la IOL esta
optimizada para proporcionar sensibilidad minima de la actuacién éptica con respecto al descentramiento y la
inclinaciéon de la IOL implantada. Diferentes autores (Taketani at al: "Influence of intraocular lens optical design on
higher-order aberrations”, J. Cat. Refr. Surg, Vol. 31, Mayo 2005) informan de un descentramiento medio de 0,1 mm
— 0,25 mm como el caso mas frecuente con rangos hasta 1 mm.

Ademas, el nuevo disefio de |IOL cumple la condicion marginal de mantener la aberracion esférica natural con la
misma cantidad que induce el cristalino humano, para una amplia gama de didametros de pupilas. Esto permite al
sistema neuro-visual adaptarse rapidamente al nuevo implante, no es necesario cambiar la adaptacion de larga
duracion a las propiedades del ojo humano natural. La figura 3 demuestra que el método de IOL asférica nueva
proporciona la desviacion minima con respecto a las caracteristicas del ojo humano natural (Liou-Brennan). Calcula
los coeficientes ortonormales de Zernike, calculados utilizando la rotaciéon definida en R. Noll, "Zernike polynomials
and atmospheric turbulence”, J. Opt. Soc. Am., Vol. 66, No. 3, pagina 207 (1976). Esto se conoce también como
"Born-Wolf-notation" (Born, Wolf "Principles of Optics", Capitulo 1). La cantidad de este coeficiente de aberracion
particular se expresa en ondas [546 nm]. El grupo de referencia que consta de varias I0Ls de la técnica anterior
(signo de referencia 30) muestra diferencias significativamente mayores de SA en zonas de la pupila hasta 4,5 mm
(signo de referencia 31) y mas.

Una forma asférica que permite el rendimiento dptico y las capacidades mencionados anteriormente se puede
describir por la ecuacion:

cr? 2 ‘ 6 8
Z2e————————— + k. " k. '+ k. Pk, T (1)
1+ fi-@+Qezer 5
con

c=r" e (curvatura = 1/ radio de curvatura base)

r= radio variable independiente sobre el eje dptico
Q= constante conica
kn = coeficiente polindmico de orden n

Las superficies asféricas polindmicas simétricas rotatorias se describen por una expansiéon polindmica de la
desviacion a partir de una superficie esférica (o asférica descrita por un cono). El modelo de superficie asférica plana
utiliza solamente las potencias pares de la coordenada radial para describen la asfericidad. El modelo utiliza el radio
de curvatura base y la constante cénica.

Los coeficientes de la expansién polindmica asi como el radio de base se determinan numéricamente con el fin de
satisfacer un ajuste minimo cuadratico a una funcién Merit particular. Esta funcion Merit tiene en cuenta las
estadisticas quirurgicas como se ha descrito anteriormente y se reduce al minimo para actuacion 6ptica. La funcion
Merit se representa por un conjunto de parametros de error y calidad que describen la actuacion éptica deseada. Por
la definicion, el estado 6ptimo del sistema 6ptico referenciado se alcanza con un minimo global de la funcién Merit.
Con el fin de optimizar la forma de la superficie de la IOL para conseguir las propiedades ventajosas como se
describe, la funcién Merit esta construida utilizando operandos ponderados de aberracién del frente de la onda,
operandos MTF ponderados, operandos de potencia éptica localizados asi como limitaciones marginales, tales como
espesor del centro y espesor del borde.

El siguiente conjunto de coeficientes describe una IOL asférica nueva con una potencia base de 22D.

Superficie Icury Q k2 k4 k6 k8
anterior 7.1497 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0
posterior -36.3903 0.0 -6.8159E-003 1.0213E-003 | -6.2142E-005 | 0.0

De acuerdo con la féormula (1), el rango requerido de potencias 6pticas de base se puede calcular facilmente desde

5D hasta 40D ajustando los operandos de potencia objetiva localizada de la funciéon Merit a los valores deseados de

la potencia y reduciendo al minimo de acuerdo con ello los errores restantes. Un ejemplo de un disefio posible se
8
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puede ver en la figura 4. La lente se puede fabricar de tres piezas, pero no esta limitada a ello. Otras formas de
realizacion preferidas incluyen configuraciones de 2 piezas o |IOLs de una pieza como se representa en la figura 5; el
numero 20 se refiere al cuerpo de la IOL o el material en bruto de la IOL; el numero 21 es el mecanismo haptico,
20,.1 es el cero optico de la IOL. Al menos una de las superficies épticas 22.1 y 22.2 esta fabricada asférica. Con
respecto al ejemplo descrito anteriormente, 22.2 se ajusta para que sea asférico.

La figura 6 muestra el perfil de la potencia radial de la IOL modificada en comparacién con otros disefios de la lente
de la técnica anterior. Las capacidades mejoradas resultan de la caracteristica particular de la distribucion de la
potencia radial como funcion del radio perpendicularmente al eje 6ptico. Todas las IOLs comienzan en su potencia
paraxial de 22D (22 dioptrias) con un radio de 0 mm. La potencia de la lente biconvexa simétrica B&L Li61 se
incrementa continuamente hacia el borde de la lente. Esto indica una cantidad significativa de SA que excede la
cantidad dada naturalmente. Por el contrario, la potencia 6ptica de la TECNIS Z9000 se reduce enormemente a
medida que se incrementa el radio para proporcionar SA negativa que compensa las contribuciones corneales. El
inconveniente de este método resulta de la alta sensibilidad de este disefio con respecto al descentramiento de la
IOL. EI tercer ejemplo de la técnica anterior es la ‘IOL libre de aberracion’ B&L SofPort AQ. Esta lente reivindica
independencia de la actuacion optica con respecto al descentramiento. Esto se realiza manteniendo la potencia
radial en un valor igual a la potencia paraxial para todos los radios. En este caso, la lente esta libre de SA inherente.
Si se cumple esta condicidn, el descentramiento no provoca errores de coma que comprometan la calidad de la
imagen drasticamente en presencia de descentramiento. A pesar de las ventajas referidas, este disefio de lente
adolece de otro inconveniente principal. El efecto de compensaciéon natural del cristalino humano esta totalmente
omitido. La calidad de la imagen en la retina es, por lo tanto, subdptima para los pacientes, puesto que toda la
cantidad de SA de la cérnea afecta a la agudeza visual de manera negativa.

La figura 6 muestra como la nueva IOL resuelve las cuestiones de los disefios de |IOLs conocido de la técnica
anterior. La contribucion de la potencia 6ptica frente al radio de la lente se selecciona en diferentes zonas con el fin
de conseguir una actuacion optima perceptible por el paciente. En la zona |, la potencia dptica se reduce de manera
continua y uniforme en una region de la pupila que comienza desde el radio de 0 mm hasta 2,0 mm. Esta region de
la pupila es la mas activa para vision fotopica en condiciones de visiéon luminosa. La compensacion de la SA de la
cérnea permite actuacion limitada de difraccidn y visidn de contraste mejorada. En la zona Il, una regioén de la pupila
desde r = 2,0 mm hasta r = 2,5 mm, la potencia 6ptica es inferior a la potencia paraxial con el fin de compensar la SA
de la cornea en pupilas grandes en condiciones mesodpicas. El incremento en la potencia 6ptica desde r = 2,5 hasta r
= 3 mm en la zona lll reduce la sensibilidad de la funcién de transferencia de la modulacién con respecto a
descentramiento e inclinacion.

La figura 7 muestra que el nuevo disefio de lente satisface la actuacion limitada en difraccion hasta un tamafio de
pupila de 4 mm e iguala la actuacion (relacion Strehl frente a diametro de la pupila) del cristalino natural para todo el
rango de pupila.

Ademas, el nuevo disefo de lente iguala la actuacion optica limitada en difraccion (MTF) de los mejores disefios de
la técnica anterior en el caso de diametros fisicos de pupila de 3 mm sin descentramiento (ver la figura 8).

La figura 9 muestra que la nueva OIL iguala la actuacién o6ptica (MTF) del ojo humano natural en el caso de
diametros fisicos de la pupila hasta 4,5 mm sin descentramiento.

Las figuras 10 y 11 muestran una sensibilidad significativamente reducida de la actuacion optica (MFT) con respecto
al descentramiento, mientras que las figuras 12 y 13 muestran que lo mismo se aplica con respecto a la inclinacion.

La descripcion anterior de las formas de realizacion preferidas de la invencién ha sido presentada con la finalidad de
ilustracion y descripcion. No se pretende se exhaustivos o limitar la invencion a la forma precisa descrita. Son
posibles muchas modificaciones y variaciones a la luz de la ensefianza anterior.
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REIVINDICACIONES

1.- Método para disefiar una lente intraocular capaz de ajustar las aberraciones del ojo con el fin de proporcionar una
correccion 6ptima de la visidon a pacientes que consta de los siguientes elementos:

Un modelo matematico del ojo que describe la estructura dptica y la actuacion del ojo humano natural, que
comprende al menos una superficie corneal asférica, un indice de gradiente y/o un modelo de lente de
cristalino asférico, un eje visual que esta inclinado con respecto al eje del ‘eje dptico’ de simetria del ojo y
una iris descentrada que representa una pupila de entrada descentrada.

Determinacion del rendimiento del modelo matematico del ojo en términos de calidad de la imagen y
aberraciones esféricas en funcion del diametro de la pupila.

Utilizacion de un modelo matematico que describe las estadisticas de desalineaciones potenciales de la
lente y errores de posicionamiento inducidos por cirugia o procesos de curacion de la herida.

Calculo de la actuacién optica y aberraciones resultantes empleando dicho modelo matematico del ojo
combinado con el modelo estadistico para desplazamientos de la lente.

Y modelado éptico de una forma de lente esférica que sustituye al cristalino humano natural en el ojo que
proporciona recuperacion de la potencia optica, proporcionando al mismo tiempo caracteristicas épticas de
la lente humana con el fin de hacer que el ojo con la lente intraocular que tiene forma esférica tenga la
misma cantidad de aberraciones esféricas y el mismo nivel de calidad de la imagen que el modelo
matematico del ojo en fusién del diametro de la pupila.

2.- Un método de acuerdo con la reivindicacion 1, en el que la distribucién radial de la potencia 6ptica refractiva se
divide en al menos tres zonas funcionales que proporcionan vision fotépico, mesoépico y escotdpico.

3.- Un método de acuerdo con la reivindicacion 1, en el que el modelado y la optimizacion de la forma de la lente
incluye seleccionar los radios de curvatura de base de la superficie anterior y de la superficie posterior asi como el
espesor central, el espesor de los bordes y el indice de refraccion.

4.- Un método de acuerdo con la reivindicaciéon 1, en el que la cantidad de aberracidon esférica de un modelo
matematico del ojo que tiene la lente intraocular se mantiene al mismo nivel que el modelo matematico del ojo que
tiene una de cristalino humano para diametros de la pupila que varian desde mas de 0 hasta 4 mm.

5.- Un método de acuerdo con la reivindicacion 1, en el que la forma de la lente modificada se define en términos de
combinacion lineal de polinomios.

6.- Un método de acuerdo con la reivindicacion 1, en el que la forma de la lente modificada se define por la
ecuacion:

=
PO TP

con

cr? 2 4 6 8
+kor +k rf+kgr®+kgr (1)

c=r" e (curvatura = 1/ radio de curvatura base)

r= radio variable independiente sobre el eje dptico
Q= constante cénica
kn = coeficiente polinémico de orden n

7.- Un método de acuerdo con la reivindicacion 6, en el que k2 es 0.

8.- Una lenta intraocular asférica disefiada por el método de acuerdo con la reivindicacion 1.

9.- Una lente intraocular asférica de acuerdo con la reivindicaciéon 8, en la que la lente comprende una superficie
anterior y una superficie posterior, de manera que al menos una de la superficie anterior y de la superficie posterior
es asférica y en la que las propiedades 6pticas de estas superficies tienen en cuenta una aberracion esférica igual o
proxima a la aberracion esférica del ojo humano.
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